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A Escherichia coli (E. coli) é uma espécie de bactéria que habita normalmente o 
trato intestinal de seres humanos e de alguns animais, portanto, sua presença na água ou 
nos alimentos é um indicador de contaminação fecal. E a depender da espécie, sua 
ingestão pode ser prejudicial à saúde. O principal método para a detecção deste 
microrganismo consiste no uso do meio de cultura bacteriológica que consome tempo e 
necessita de laboratório com pessoal especializado. Outros métodos mais sofisticados, 
não são rápidos o suficiente porque requerem o envio de amostras ao laboratório e 
possuem custo elevado. Este trabalho apresenta o desenvolvimento de um sensor a fibra 
óptica revestido com filme fino de ouro para a detecção da bactéria E. coli na água, como 
uma alternativa portátil, de resposta rápida e baixo custo às metodologias convencionais. 
O sensor é fabricado em fibra óptica plástica (POF) em forma de “U” e funciona pelo 
princípio de modulação de intensidade de luz monocromática por absorção imposta por 
dois efeitos: perda de luz na curva e Ressonância Plasmônica de Superfície (SPR). A 
seletividade à bactéria é conferida através da imobilização de anticorpos específicos na 
superfície da fibra. Foram testadas diversas espessuras do filme de ouro, que tem como 
objetivo melhorar a adesão da bactéria e permitir o efeito de SPR. O sensor apresentou 
um limite de detecção de bactérias de 1,5 x 103 UFC/mL, demonstrando que esta 
tecnologia pode ser uma eficiente ferramenta para análise de rotina da potabilidade e 
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GOLD THIN FILM COATED FIBER-OPTIC NANOBIOSENSOR 
FOR Escherichia coli BACTERIA DETECTION 
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Escherichia coli (E. coli) is a bacterial type that inhabits the intestinal tract of 
humans and animals, therefore, its presence in water and food is used as indicator of fecal 
contamination. Depending on the species, it can be harmful to health if ingested. The 
main method for this microorganism detection is the bacterial culture medium that is time-
consuming and requires a laboratory with specialized personnel. Others sophisticated 
methods are still not fast enough because they require to send samples to the laboratory 
and have a high cost of analysis. This work presents the development of a fiber-optic 
sensor coated with gold thin film for E. coli detection in water as a portable, fast response 
and low-cost alternative to conventional methodologies. The sensor is manufactured in 
U-shaped plastic optical fiber (POF) and works by intensity modulation principle excited 
by a monochromatic light. The light absorption is imposed by two effects: bending loss 
by refraction and Surface Plasmon Resonance (SPR). Bacterial selectivity was obtained 
by specific antibodies immobilization on the fiber surface. Sensors coated with several 
thicknesses of gold thin film were tested in order to improve bacteria adhesion and to 
enable SPR effect. The sensor showed a detection limit of 1,5 x 103 CFU/mL of E. coli 
bacteria concentration, demonstrating that the technology might be an efficient tool for 
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Este capítulo trata do contexto geral da pesquisa e apresenta sua motivação e 
relevância no cenário mundial bem como os objetivos a serem atingidos. 
1.1 DEFINIÇÃO DO TEMA E MOTIVAÇÃO 
Anualmente são registrados milhares de casos de hospitalizações em decorrência 
das Doenças Transmitidas por Alimentos (DTAs), inclusive alguns resultando em mortes 
(LIN et al., 2004). As DTAs têm aumentado de modo significativo em nível mundial 
(LU e JUN, 2012) e alguns dos  fatores que contribuem para este aumento são: consumo 
de alimentos frescos sem a devida sanitização (HAVELAAR, 2010), crescimento 
populacional e urbanização desordenada, contaminação na indústria em decorrência de 
falhas na aplicação das boas práticas de fabricação e a necessidade de produção de 
alimentos em grande escala (MS, 2010; ALVES, 2012).  
Dentre as bactérias causadoras das DTAs, as mais comuns são espécies do grupo 
da Escherichia coli. E. coli é uma espécie de bactéria Gram-negativa com cerca de 3 µm de 
comprimento e 1 µm de espessura em forma de bastonete, conforme mostrado na Figura 
1.a. É constituída por uma membrana celular mais espessa formada por múltiplas camadas 
de peptidioglicano (açúcares e aminoácidos) responsáveis por conferir rigidez à célula 
(ESTRELA, 1997). Esta estrutura abriga o ácido desoxirribonucléico (DNA) que se 
encontra disperso no citoplasma, como visto na Figura 1.b. 
 
Figura 1 – a) Micrografia gerada por microscopia eletrônica de varredura (MEV) da bactéria Escheria coli 
sobre a superfície de um sensor a fibra óptica plástica; b) Representação da morfologia e estrutura celular 






A E. coli pode estar presente em ambientes aquáticos, nas bebidas, nos alimentos 
tanto de origem vegetal quanto de animal e em seus derivados. Habita normalmente o trato 
intestinal de seres humanos e de alguns animais e por isso sua presença é uma indicação de 
contaminação fecal da água e dos alimentos (BOTTERO et al., 2004; CELIKKOL-
AYDIN et al., 2014; RIJAL et al., 2005; TORTORA et al., 2012). 
A maioria das estirpes de E. coli são inofensivas, todavia, algumas como a E.coli 
enterohemorrágica (EHEC) O157:H7  (expressa o antígeno 157 somático “O” e o 
antígeno 7 do flagelo “H”), encontrada naturalmente em reservatório do trato gastrointestinal 
de ruminantes, pode causar diarreia e, ocasionalmente, insuficiência renal (KRETZER et al., 
2008), podendo inclusive levar à morte (MEAD et al., 1999; MITTELSTAEDT e CARVALHO, 
2006; RANGEL, et al., 2005; RIVEIRO et al., 2004; RIVAS, 2012; CDC, 2016). 
A contaminação por E. coli ocorre por via oral, geralmente pelo consumo de água 
contaminada, carne mal cozida, leite ou queijos não-pasteurizados, vegetais e legumes 
mal lavados, banho em rios, mares, lagos ou piscinas contaminadas e em contato direto 
com o ambiente ou fezes de animais (GORDON et al., 2008; LOCKING et al., 2001; 
SARTZ et al., 2008; VRANJAC, 2011).  
Sua importância como um problema de saúde pública pode ser constatada, por exemplo, 
em surtos como o ocorrido em julho de 1996 em algumas escolas da cidade de Sakai em Osaka 
no Japão onde mais de 7.000 pessoas entre crianças e adultos foram diagnosticados com 
infecções ocasionadas pela E. coli O157:H7 (WATANABE et al., 1999; TORTORA et al., 
2012; LIM et al., 2013). Em maio de 2000, na comunidade agrícola de Walkerton em Ontário 
no Canadá, um surto causou 7 mortes e infectou mais de 2.300 cidadãos (KRETZER et al., 
2008).  
 Surtos provenientes da contaminação por E. coli não são apenas um problema de 
saúde pública, são responsáveis também por prejuízos financeiros como o ocorrido na 
Alemanha em 2011, onde um surto causou US$ 1,3 milhão de prejuízo aos agricultores e à 
indústria e exigiu mais US$ 236 milhões para ajuda humanitária, pagos por 22 países da União 
Europeia (UE) (WHO, 2015).  
No Brasil, entre 2000 e 2015, o Ministério da Saúde (MS) divulgou um relatório 
sobre DTAs com registro de 220.108 casos, sendo a maioria proveniente das espécies 
Salmonella, Staphylococcus aureus e E. coli sp (PORTAL DA SAÚDE, 2015).  
Preocupados com a saúde e o bem estar dos cidadãos, órgãos sanitários do Brasil e 
do mundo adotaram como obrigatório a verificação periódica da presença de bactérias 





a qualidade e a balneabilidade das mesmas evitando à exposição dos consumidores e dos 
banhistas a este microorganismo (GENG et al., 2006).  
 No Brasil, a Agência Nacional de Vigilância Sanitária (ANVISA), através das 
Resoluções da Diretoria Colegiada (RDC) nº 54, de 15 de junho de 2000 e da RDC nº 12, de 2  
de janeiro de 2001 obriga a verificação microbiológica laboratorial como forma de controle da 
qualidade da água e dos alimentos respectivamente para a segurança da saúde pública 
estabelecendo limites de aceitação quantitativa, (OIE, 2008; BARREIRO, 2015). A primeira 
resolução estabelece, por exemplo, que a água mineral não deve conter nenhuma bactéria 
E. coli em cinco amostras de 100 mL cada e, na segunda resolução, para a comercialização de 
alimentos in natura de origem vegetal, o limite máximo aceitável é de 102 UFC/mL (Unidades 
Formadoras de Colônias por mililitro), enquanto que o limite para os de origem animal 
resfriados, ou congelados, in natura é de 103 UFC/mL. Para alimentos sólidos prontos para 
o consumo (petiscos e similares), o limite aceitável não pode exceder a 102 UFC/g. E as águas 
doces, salobras e salinas destinadas à recreação não devem ter mais do que 8×102 bactérias para 
cada 100 mL de amostra (ANVISA , 2000; NSW Food Authority, 2009; CONAMA, 2017).  
Atualmente, o método convencional mais utilizado para a detecção de agentes 
bacterianos é o de cultura bacteriológica, que funciona conforme ilustrado na Figura 2. 
 
Figura 2 – Protocolo de contagem de cultura bacteriológica. a) caldo nutritivo para diluição; b) meio de 
cultura bacteriológico. Adaptado de: <http://loretocollegebiology.Weebly.com/measuring-bacterial-





Este método depende de meios microbiológicos específicos (nutrientes necessários 
para o desenvolvimento do microrganismo, conforme mostrado na Figura 2.a) para isolar 
e enumerar as células bacterianas viáveis (conforme mostrado na Figura 2.b) presentes 
nas amostras e requer etapas de pré-enriquecimento, enriquecimento seletivo, 
plaqueamento seletivo, testes bioquímicos e testes sorológicos cujos resultados demoram 
5 a 7 dias por dependerem da capacidade dos microrganismos de se multiplicarem 
(BERES et al., 2011; GENG et al., 2006; LAZCKA et al., 2007; SILVA, 2002;   
ZOUROB et al., 2008; ). 
Existem outros métodos de detecção mais rápidos, porém de maiores custos. São 
eles: 
a) Espectrometria de massa – consiste no estudo das massas de átomos, moléculas ou 
fragmentos de moléculas que quando em mistura produzem um espectro de massas 
específico para cada espécie (ASSIS et al., 2011). Uma das formas de identificação 
consiste em um sistema no qual o material biológico é colocado em uma placa em que há 
a matriz polimérica (pontos pretos na Figura 3.a) que é bombardeada com a radiação de 
um laser provocando o processo de dessorção da matriz e da amostra, Figura 3.b. A 
amostra na fase gasosa e ionizada é acelerada por um campo elétrico em um tubo de vácuo 
onde são separadas em função da relação massa e carga, conforme mostrado na 
Figura 3.c. O material volatilizado dentro do tubo de vácuo (Figura 3.d) é então aspirado 
e levado a um detector como visto na Figura 3.e o qual registra a quantidade e o tempo que 
a amostra levou para percorrer a distância entre a placa e o detector. Este tempo é proporcional 
à massa molecular do material (PASTERNAK, 2012).  
 






Essa mistura de moléculas vai resultar em um espectro de massa que é característico 
para cada espécie de microrganismo, independente da condição de cultivo e comparado 
com os espectros de um banco de dados, Figura 4. 
 
Figura 4 – Espectrometria de massa de algumas estirpes da bactéria E. coli medidas em massa/carga em 
função da intensidade em unidades arbitrárias [a.u]. Fonte: Adaptado de DALLAGASSA (2012). 
 
Os espectros da bactéria E. coli apresentados na Figura 4 demonstram que para cada 
estirpe da bactéria existe um espectro específico correspondente com intensidades 
diferentes. A vantagem do uso desta técnica é o curto tempo de resposta, contudo, possui 
certa dificuldade em analisar microrganismos com parede celular muito espessa (ASSIS 
et al., 2011) e necessita de um banco de dados de custo elevado. BARREIRO (2015) 
utilizou esta técnica para bactérias E. coli em amostras de leite e encontrou um limite de 
detecção de 107 UFC/mL, um valor elevado que, segundo a autora, se deve à grande 
quantidade de proteínas presentes na amostra que resulta em sobreposição do espectro 
para moléculas de peso molecular semelhante. 
b) Ensaio de imunoabsorção enzimática ELISA (Enzyme-Linked Immunosorbent 
Assay) – é uma técnica bioquímica utilizada para detectar a presença de um anticorpo ou 





placa de poliestireno imobilizada com anticorpo específico onde é adicionada a amostra. 
Se a bactéria estiver presente, ocorrerá a formação de um complexo anticorpo-antígeno. 
Em seguida, são adicionados anticorpos específicos conjugados com uma enzima, 
geralmente a peroxidase. Esses anticorpos conjugados reagem com o complexo 
anticorpo-antígeno e após a adição do substrato da enzima resultará na produção de uma 
coloração que poderá ser observada por microscopia ou detectada por espectrofotometria 
(ROEHE, 1999), Figura 5. 
 
Figura 5 – Representação do mecanismo de detecção por ELISA. Fonte: Adaptado de RICA e STEVENS 
(2012). 
Esta técnica pode ser empregada na detecção da presença de antígenos de moléculas 
de vírus, células, enzimas, proteínas, anticorpos, hormônios, bactéria e toxinas que são 
reconhecidos por um anticorpo ou pode ser utilizada para testar anticorpos que 
reconhecem um antígeno específico. Para correto funcionamento, depende 
essencialmente da utilização de reagentes específicos, concentrações adequadas, tempo 
de incubação (quando necessário) e sucessivas lavagens (SB, 2004). É uma técnica 
extremamente seletiva e possibilita combinações com outros métodos de modo a 
melhorar sua sensibilidade. Como exemplo, o ELISA apresenta baixa sensibilidade para 
a E. coli O157:H7 (um limite de detecção de 2×104 UFC/mL) (SHAN et al., 2016) e por 
este motivo, muitas vezes é combinado com o método de Reação em Cadeia da 
Polimerase (PCR).  
c) Reação em cadeia polimerase (PCR) – é um método de análise empregado na 
detecção de moléculas (vírus, bactérias, doenças genéticas) por meio de uma reação de 
amplificação de um fragmento de DNA ou do ácido desoxirribonucléico (RNA) 
proveniente de amostras de tecidos, sangue, pele, cabelo, saliva ou bactérias 
(GARIBYAN e AVASHI, 2013; SERAFINI et al., 2002; MOTOKANE e VALLE, 





RNA é amplificada, ou seja, ocorre a reprodução de várias sequências do mesmo 
fragmento por meio de uma reação química em tubo de ensaio (HUMPREY, 2000) 
ilustrado na Figura 6. 
 
Figura 6 – Mecanismo de teste por PCR. Fonte: Adaptado de <http://ib.bioninja.com.au/_Media/pcr-comp 
onents_med.jpeg>. Acesso em: 10 fev. 2017. 
A Figura 6 apresenta o mecanismo de teste por PCR onde a amostra é misturada 
aos nucleotídeos, aos iniciadores, à enzima e à solução tampão onde em seguida é 
termociclada passando por sucessivos ciclos de temperaturas. Inicialmente, a temperatura 
atinge 95 ºC para que ocorra a separação da dupla hélice do DNA, ou seja, a sua 
desnaturação. Em seguida, a temperatura é reduzida até 55 ºC para que os iniciadores se 
empalhem com a fita molde de DNA ocorrendo o anelamento. Por último, a temperatura 
é novamente elevada até 72 ºC para que a enzima possa sintetizar e formar uma nova fita 
dupla (MACÊDO et al., 2007; DICKEL et al., 2005). 
O resultado é analisado através de uma eletroforese em gel e depois interpretado. A 
resposta pode sair em 24 horas a depender do tipo de amostra em estudo (LAZCKA et 
al., 2007; FUKUSHIMA et al., 2010; FUNG, 2000). Este método tem capacidade de 
detecção de 102 bactérias para E. coli enteroagregativa (EAEC), enteropatogênica 
(EPEC) e enterotoxigênica (ETEC) (SJOLING et al., 2015). Requer o uso de 
profissionais habilitados e que o DNA seja corretamente amplificado além de empregar 
reagentes de alta qualidade, o que torna o procedimento altamente custoso (AMANI et 





complicado, o que favorece a adoção da cultura bacteriológica pela grande maioria dos 
laboratórios (ASSIS et al., 2011). 
As técnicas descritas anteriormente, apesar de confiáveis e de apresentarem 
resultados relativamente rápidos, não são portáteis, requerem o envio das amostras para 
laboratório, e possuem custo elevado por utilizar equipamentos e protocolos complexos 
de tecnologia mais avançada e necessitar de operadores especializados (ZOUROB et al., 
2008; KIM et al., 2011). Por este motivo tem-se buscado novas alternativas de 
tecnologias como a dos biossensores que surgem com a proposta de produzir resultados 
confiáveis em menor tempo e com redução de custos, (LAZCKA et al., 2007). 
Com objetivo de desenvolver uma solução portátil, com resposta rápida e de baixo 
custo para detecção de microrganismos, nas duas últimas décadas surgiram os sensores 
biológicos das mais variadas tecnologias. Esses dispositivos são capazes de converter efeitos 
físicos, químicos ou biológicos em sinais processáveis (NEVES, 2011). 
Dentre as tecnologias empregadas como sensores, as que utilizam a fibra óptica 
como transdutores tem se mostrado promissoras por serem leves, permitirem o uso de 
instrumentação de baixo custo, e de simples implementação. 
Atualmente, existem inúmeros estudos e desenvolvimentos de biossensores com os 
mais variados princípios de detecção baseados em fibras ópticas. GENG et al. (2006), por 
exemplo, desenvolveram um biossensor a fibra óptica por absorção do campo 
evanescente para detecção da E. coli O157:H7 em carne moída. O sensor foi capaz de 
medir concentrações de 104 UFC/mL da bactéria após 4 horas. WANDERMUR (2013) 
desenvolveu um biossensor a fibra óptica plástica (POF) para detecção da bactéria E. 
coli O55 pelo princípio do campo evanescente e apresentou um limite de detecção de 
104 UFC/mL. 
Com o advento da nanotecnologia, surgiu uma nova categoria de biossensores, 
chamados de nanobiossensores, que se aproveitam das propriedades únicas dos 
nanomateriais para produzir sensores mais rápidos e mais sensíveis (RA et al., 2012).  
BACCAR et al. (2010), por exemplo, desenvolveram um nanobiossensor simples e 
de baixo custo por Ressonância Plasmônica de Superfície (SPR) em um filme fino de 
ouro sobre um prisma para detecção da E. coli. O nanossensor apresentou um limite de 
detecção de 103 UFC/mL. TAYLOR et al. (2006) desenvolveram um sensor por 
Ressonância Plasmônica de Superfície (SPR) também com filme fino de ouro sobre um 
prisma para detecção simultânea de quatro espécies de bactérias: E. coli O157:H7, 





detecção para cada tipo de bactéria foram, respectivamente, 1,4×104 UFC/mL, 4,4×104 
UFC/mL, 3,5×103 UFC/mL e 1,1×105 UFC/mL. CAMARA et al. (2013) produziram um 
nanobiossensor a fibra óptica para detecção do vírus da dengue pelo princípio de 
Ressonância Plasmônica de Superfície Localizada (LSPR) usando nanopartículas de 
ouro, onde obteve um limite de detecção de 0,074 µg/mL de antígenos. 
 No que se refere à detecção da bactéria E. coli, outros trabalhos foram encontrados 
e estão listados de forma resumida na Tabela 1. 
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Uma das linhas de pesquisa do Laboratório de Instrumentação e Fotônica (LIF) da 
COPPE/UFRJ é justamente o desenvolvimento de um sensor a fibra óptica plástica em 
forma de “U” para detecção da bactéria E. coli. Dentro dessa linha de pesquisa, 
WANDERMUR (2013) desenvolveu um biossensor a fibra óptica plástica em “U” pelo 
efeito do campo evanescente usando a técnica da imunocaptura (antígeno/anticorpo). O 
biossensor foi capaz de detectar 104 UFC/mL da bactéria E. coli. 
Ainda na mesma linha de pesquisa, WANDERMUR et al. (2013) testou a eficiência 
do sensor POF em “U” com e sem casca, sem revestimento de ouro, na medição do índice 
de refração e demonstrou que a retirada da casca proporcionou um aumento de 5 % na 
sensibilidade, ou seja, o benefício é muito baixo diante da dificuldade do processo de 
remoção da casca, que ainda deixa resíduos indesejáveis. 
Com o objetivo de aprimorar a técnica de sensoriamento por fibra óptica plástica em U, 





desenvolvimento de um nanobiossensor a fibra óptica revestido com filme fino de ouro 
para a detecção da bactéria E. coli por modulação da intensidade de luz através de duas 
técnicas: perda de luz na curva e SPR, como uma alternativa portátil, de baixo custo e 
resposta mais rápida que os métodos convencionais. A fibra óptica plástica foi escolhida 
por seu baixo custo e pela facilidade de manuseio. Optou-se pelo sensor em forma de “U” 
para permitir o efeito da perda de luz na curva e SPR sem a necessidade de remoção da 
casca. A modulação de intensidade da luz foi escolhida por ser a técnica de 
instrumentação de menor custo de implementação. 
 A camada de ouro tem como objetivo melhorar a técnica de imobilização dos 
anticorpos sobre a superfície sensora da fibra óptica, uma vez que os protocolos são bem 
conhecidos e difundidos e têm sido aplicados com sucesso, além de ser um metal com 
elevada estabilidade química e alta resistência à corrosão (BACCAR et al., 2010; 
CAMARA, 2015; CAO et al., 2014; HOMOLA et al.,1999; OLIVEIRA, 2007; PARK et 
al.,2015; ROUSHANI et al., 2016; SAHA et al., 2012; SERRA, 2010; STEEL et al., 
1998).  
1.2 OBJETIVOS 
1.2.1 OBJETIVO GERAL 
Desenvolver um nanobiossensor a fibra óptica revestido com filme fino de ouro 
para a detecção da bactéria E. coli como alternativa portátil, de resposta rápida e baixo 
custo aos métodos convencionais. 
1.2.2      OBJETIVOS ESPECÍFICOS 
Os objetivos específicos são:  
 Depositar e caracterizar os filmes finos de ouro; 
 Investigar os efeitos do filme de ouro sobre o sensor na medição do índice de refração; 
 Determinar a sensibilidade e incerteza de medição do sensor com ouro na medida de 
índice de refração dentro da faixa de aplicação; 
 Testar a eficiência dos protocolos de imobilização de anticorpos na imunocaptura das 
bactérias bem como a sua seletividade; 
 Determinar o desempenho e o limite de detecção dos sensores medindo bactérias em 





2 FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 
Este capítulo descreve, de forma sucinta, os principais conceitos teóricos 
necessários para a compreensão das técnicas aplicadas neste trabalho. 
2.1 SENSORIAMENTO COM FIBRA ÓPTICA 
A fibra óptica plástica ou POF (do inglês Plastic Optical Fiber) é um filamento 
flexível, transparente, leve, facilmente moldável, e utilizado como condutor de elevado 
rendimento de luz (KIM et al., 2009; WANDERMUR, et al., 2014). É fabricada com 
núcleo de polimetilmetacrilato (PMMA) envolvido por uma casca (cladding) de polímero 
fluoretado ou outro material dependendo do tipo de aplicação. Quando comparada à fibra 
de sílica, possui custo mais baixo, tanto a fibra quanto os componentes eletrônicos do 
sensor (FERNANDES, 2009). 
As fibras podem ser do tipo monomodo, onde há um único modo de propagação, 
ou multimodo que transmitem a luz em diversos modos de propagação, ou seja, com 
vários ângulos de reflexão. A Figura 7 apresenta o mecanismo de propagação da luz nas 
fibras monomodo e multimodo. 
 
Figura 7 – Ilustração do mecanismo de propagação da luz nas fibras pelo conceito de óptica geometrica. a) 
monomodo e b) multimodo. Fonte: Adaptado de PINTO et al. (2014). 
As fibras do tipo monomodo, Figura 7.a, apresentam como vantagem a transmissão 
de informações a longas distâncias quando comparadas as fibras ópticas multimodo 
apresentando taxas de transmissão superiores a 160 Gb/s e uma atenuação de 0,2 dB/km 
para os comprimentos de onda de 850 nm, 1300 nm e 1550 nm. No entanto, possuem 
núcleo de dimensão reduzida o que dificulta o alinhamento da fonte de luz, do receptor e 
conexões, além de apresentar custo maior, tanto da fibra quanto dos componentes 





As fibras do tipo multimodo possuem grande abertura numérica, o que permite o 
uso de LEDs (do inglês Light Emitting Diodo) como fonte de luz de baixo custo. Porém, 
apresentam como desvantagem a transmissão de informações a curtas distâncias com 
taxas de transmissão menores que 10 Gb/s e uma atenuação entre 140 a 180 dB/km para 
os comprimentos de onda de 650 nm (KAMINO, 2000).  Isto ocorre por causa da 
dispersão modal onde os modos se propagam por distâncias diferentes, como visto na 
Figura 7.b. No entanto, para aplicações em sensoriamento cuja transmissão geralmente é 
feita em distâncias menores que 20 cm, essa atenuação é irrelevante. 
Uma fibra óptica multimodo é projetada de tal forma que os diferentes modos de 
propagação incidam na interface núcleo-casca com ângulo maior que o ângulo crítico e 
se propagem dentro do núcleo por reflexão interna total (TIR, do inglês Total Internal 
Refletion), sem perda de energia para o meio externo, Figura 8. Para isso, é necessário 
que o índice de refração do núcleo seja maior que o da casca. 
 
Figura 8 – Reflexão de feixes de luz em uma interface de dois meios dielétricos em diferentes ângulos. 
 
A Figura 9 mostra a propagação da luz dentro de um cilindro de acrílico como 
ocorre em uma fibra óptica. 
 
Figura 9 – Experimento realizado no laboratório de Instrumentação e Fotônica (LIF) com um cilindro de 
acrílico para demonstrar a propagação da luz por reflexão interna total da mesma forma que acontece dentro 
de uma fibra óptica multimodo. Na foto é possível visualizar mais de um modo de propagação.  
O ângulo de incidência crítico Ɵc a partir do qual a reflexão total ocorre é obtido 
pela Equação 1, segundo a Lei de Snell, onde n2 é o índice de refração da casca e n1 o 
índice de refração do núcleo, e n1 > n2. 









As fibras ópticas podem ser utilizadas como sensores de diversas grandezas físicas, 
inclusive do índice de refração. As principais técnicas utilizadas são descritas nos itens a 
seguir. 
2.1.1 ABSORÇÃO DO CAMPO EVANESCENTE  
A luz se propaga no interior da fibra óptica pelo princípio da reflexão interna total. 
Na interface núcleo-casca onde ocorre a TIR é gerado um campo eletromagnético que se 
estende para o meio de menor índice de refração com alcance de aproximadamente 
metade do comprimento de onda da luz incidente, Figura 10. 
 
Figura 10 – Campo evanescente gerado pela TIR na interface núcleo-casca se propaga para o interior da 
casca com um alcance de aproximadamente 

2
, onde  é o comprimento de onda da luz incidente. Fonte: 
<http://physics.stackexcha nge.com/questions/106477/graded-index-fiber>. Acesso em: 09 de mar. 2017. 
Como as fibras ópticas são desenvolvidas para telecomunicações, elas são 
fabricadas com uma casca de espessura suficiente para confinar o campo evanescente em 
seu interior evitando a perda de luz na transmissão por absorção pelo meio externo. 
Contudo, se o campo evanescente for exposto ao meio, a fibra óptica pode ser utilizada 
como um elemento sensor. Esta técnica é muito utilizada em sensoriamento à fibra óptica. 
Existem várias maneiras de expor o campo evanescente da fibra, sendo a principal 
através da remoção da casca, mas também pode ser obtida através do afinamento e do 
polimento da fibra, conforme exemplos vistos na Figura 11. 
 
Figura 11 – Exemplos de técnica para exposição do campo evanescente de uma fibra óptica para uso como 
sensor: a) afinamento; b) remoção da casca; c) curvatura com polimento. Fonte: adaptado de WAECHTER 
et al. (2010). 
O campo evanescente, uma vez exposto, ao entrar em contato com o analito será 
absorvido em função da densidade óptica do meio. A densidade óptica relaciona a 





Equação  2 (MANTELE e DENIZ, 2017), onde I é a intensidade da luz transmitida e I0 é 
a intensidade da luz incidente. 
                                  𝐷𝑒𝑛𝑠𝑖𝑑𝑎𝑑𝑒 Ó𝑝𝑡𝑖𝑐𝑎 = − 𝑙𝑜𝑔
𝐼
𝐼0
                                           (2) 
 A depender das características e da concentração do analito, a luz que se propaga 
na fibra vai ser mais ou menos atenuada devido a absorção do campo evanescente pelo 
meio externo (FABIAN et al., 2008; KHIJWANIA e GUPTA, 1999; WERNECK et al., 
2017). Este princípio apresenta como desvantagem a necessidade de expor o núcleo da 
fibra, tarefa que não é simples e pode danificar sua estrutura. 
2.1.2  PERDA DE LUZ NA CURVA 
A curva em uma fibra óptica faz com que os modos de propagação de ordem 
superior (feixes de luz que refletem com ângulos próximos ao ângulo crítico) incidam 
com ângulo menor que o crítico e escapem para o meio externo. A esse fenômeno, dá-se 
o nome de perda de luz na curva. Os modos de propagação de ordem inferior são mantidos 
confinado no núcleo, e mesmo na curva se propagam por reflexão interna total, logo, vai 
existir perda de luz também por absorção do campo evanescente pelo meio externo. 
Percebe-se que nesta configuração vão existir os dois fenômenos, porém, a perda de luz 
na curva é o de maior predominância, podendo o seu efeito ser até 100 mil vezes maior 
que o de absorção do campo (SATIJA et al., 2014). 
O funcionamento do sensor em “U” pelo princípio de perda de luz na curva está 
ilustrado na Figura 12. 
 






Conforme demonstra a Figura 12, a luz é injetada no núcleo da fibra por um LED 
(diodo emissor de luz) (1). Os modos de propagação de ordem superior incidem na 
superfície curva da interface núcleo-casca com ângulo menor que o crítico e parte da luz 
é transferida para a casca por refração (2). Na casca, o mesmo fenômeno acontece, parte 
da luz é transferida para o meio externo por refração e parte permanece confinada na 
casca, podendo retornar ao núcleo (3). A luz que chega na outra extremidade da fibra é 
detectada por um fotodiodo (4). A quantidade de luz que é perdida na transmissão 
depende da variação do índice de refração do meio em torno da curvatura da fibra (5). Se 
o sensor em “U” imobilizado com anticorpos específicos estiver imerso em uma 
suspensão contendo bactérias, por exemplo, o índice de refração vai aumentar com a 
concentração de bactérias capturadas na superfície da fibra e consequentemente, a perda 
de luz vai ser maior. Portanto, com este princípio é possível medir a concentração de 
bactérias em soluções aquosas. 
2.2 RESSONÂNCIA PLASMÔNICA DE SUPERFÍCIE (SPR) 
A fração da luz absorvida por um objeto é função da excitação dos elétrons em 
virtude da separação entre níveis de energia eletrônica do material que constitui o mesmo. 
Todavia, para objetos de dimensões nanométricas, a cor é originada pelo fenômeno 
conhecido como plasmon. Esse é o motivo pelo qual as cores dos objetos variam quando 
em escala nano, como é o caso do vermelho das nanopartículas de ouro e do amarelo das 
nanopartículas de prata, por exemplo. 
Um plasmon pode ser entendido como uma onda proveniente da oscilação coletiva 
de elétrons em um material. No caso de metais, essa onda se propaga em sua superfície 
dando origem ao termo: plasmon de superfície. 
A interação da luz com a superfície de um metal de espessura nanométrica sob 
determinadas condições resulta na separação de cargas elétricas na superfície do filme 
metálico, em função da oscilação coletiva dos elétrons. Por períodos muito curtos de 
tempo, os elétrons acumulam-se mais em um lado da superfície do que no outro gerando 
uma frequência de oscilação dos eletróns na superfície, conforme ilustrado na Figura 13. 
Caso essa frequência de oscilação seja igual à frequência da radiação elétrica incidente, 






Figura 13 – Ilustração dos campos elétricos formados pela ressonância plasmônica na superfície de um 
metal. Fonte: <http://www.ucd.ie/biophysics/surfacep lasmons.html>. Acesso em 30 jan. 2017. 
 Para que a interação entre a luz e a superfície metálica gere o fenômeno de 
ressonância plasmônica, as seguintes condições devem ser atendidas:  
 O filme metálico deve estar entre dois meios dielétricos, sendo que o  índice de 
refração do dielétrico por onde se propaga a luz incidente deve ser maior do que o do 
dielétrico do outro lado do filme;  
 A luz deve incidir na superfície do filme metálico com ângulo maior que o crítico, de 
modo que haja reflexão interna total. Nessa condição, é gerado um campo evanescente 
perpendicular à interface metal-dielétrico que é responsável por excitar o plasmon de 
superfície; 
 A depender do comprimento de onda da luz incidente, o plasmon entra em ressonância 
resultando na absorção máxima da luz; 
 O tipo do metal também é importante. A prata apresenta maior absorção, 
(TROUILLET, et al., 1996), contudo o ouro é mais utilizado por sua maior estabilidade 
química e por não oxidar tão facilmente como a prata; 
 A espessura do filme deve ser menor que o alcance do campo evanescente. 
A aplicação do fenômeno de ressonância plasmônica em sensoriamento tem sido 
muito promissora, principalmente na área Biomédica, devido à sua enorme sensibilidade 
à variação do índice de refração do meio. Ademais, o fenômeno produz intensas 
oscilações eletrônicas na superfície do filme metálico mesmo para uma luz incidente de 
baixa intensidade. 
Nos últimos anos, a tecnologia de biossensores baseada em SPR tem obtido grande 
sucesso devido à sua alta sensibilidade. A configuração mais utilizada para sensoriamento 






Figura 14 – Sensoriamento por SPR – Configuração de Kretschmann. Fonte: Adaptado de YANASE et al. 
(2016). a) Fonte de luz; b) filme de ouro; c) Ressonância produzida; d) Detector; e) espectro; f) resposta do 
espectro frente as mudanças do índice de refração do meio. 
Observando a Figura 14, luz policromática (a) incide em determinado ângulo fixo 
sobre a interface de um prisma e um filme metálico, geralmente um filme fino de ouro 
(b) com 50 nm de espessura. Um feixe de luz excita oscilações coerentes dos elétrons da 
banda de valência (c) causando uma absorção de potência da luz que é mensurada pelo 
detector (d). Se o ângulo incidente é fixo e a luz policromática, a ressonância causa uma 
absorção máxima em apenas um determinado comprimento de onda. Através de um 
espectrômetro (e) é possível detectar em qual frequência ocorre a absorção máxima da 
luz refletida. Ao aumentar o índice de refração do meio, a absorção máxima ocorre em 
um comprimento de onda maior, ou seja, o ponto de mínimo no espectro de transmissão 
desloca-se para o vermelho (f). Esse é um método de detecção por modulação em 
frequência (JONES e SPILLMAN, 2002; HOMOLA et al., 1999). 
Existe uma alternativa que consiste em utilizar uma fonte de luz com comprimento 
de onda fixo e variar o ângulo de incidência sobre a interface metal-dielétrico. Sendo 
assim, o ponto de mínimo desloca-se em função do ângulo de incidência, e neste caso, o 
método aplicado é o de modulação por ângulo. 
O SPR pode ser aplicado às fibras ópticas e para isso é necessário retirar a casca da 
fibra e depositar um filme metálico sobre o núcleo exposto, conforme Figura 15. Além 
dos métodos de detecção por modulação de frequência ou de ângulo, também é possível 







Figura 15 – Exemplo de uma configuração para sensoriamento por SPR em fibra óptica reta. Fonte: 
Adaptado de CIPRIAN e HLUBINA (2013). 
2.3 RESSONÂNCIA PLASMÔMICA DE SUPERFICIE LOCALIZADA (LSPR) 
Se na interface metal-dielétrico o filme metálico for substituído por nanopartículas, 
o fenômeno de ressonância não tem como se propagar pela superfície e permanece 
localizado. A esse fenômeno dá-se o nome de Ressonância Plasmônica de Superfície 
Localizada (LSPR) e apresenta como grande vantagem, não depender do ângulo de 
incidência da luz (CAMARA, 2015).  
2.4 INCERTEZA DE MEDIÇÃO E CALIBRAÇÃO 
Este tópico trata do cálculo da incerteza da medição, do processo de calibração dos 
sensores em sacarose e apresenta também alguns conceitos de metrologia. 
2.4.1  FUNDAMENTOS DO CÁLCULO DE INCERTEZA  
Qualquer instrumento ou técnica de medição, por melhor que seja, é incapaz de 
medir o valor verdadeiro de uma grandeza física. Portanto, o valor medido é sempre um 
valor aproximado, e sendo assim, qualquer medição física deve incluir uma estimativa do 
erro cometido, (MENDES e ROSÁRIO, 2005). 
Esses erros são de dois tipos: sistemáticos e aleatórios. Os erros sistemáticos são 
devidos a causas identificáveis e podem em princípio ser eliminados pela calibração ou 
manutenção do instrumento, enquanto que os erros aleatórios são oriundos da natureza 
do processo e não podem ser eliminados. Por isso, é de extrema importância conhecer 
esses erros e declará-los em conjunto com o valor medido (MENDES e ROSÁRIO, 2005). 
Os erros aleatórios representam a dispersão do valor medido em torno de um valor 





mesmas condições de operação, o que é conhecido como repetibilidade, (ISO 
GUM, 2008). 
Em suma, a dispersão das medidas de um instrumento introduzida por erros 
aleatórios reflete a falta de conhecimento associado ao valor da grandeza a ser medida, o 
que é também definido como a incerteza de medição. 
A ISO GUM (2008) recomenda dividir as componentes de incerteza em dois tipos: 
incerteza padrão do Tipo A e incerteza padrão do Tipo B, com o propósito de indicar duas 
maneiras diferentes de cálculo da incerteza. Ambas são baseadas em distribuições de 
probabilidade e são quantificadas por um desvio padrão. 
Uma incerteza do Tipo A é obtida a partir de uma série de observações repetidas n 
vezes, cujo valor médio é representado por ?̅?. A dispersão dessas medidas é representada 
pelo desvio padrão da média, calculada pela Equação 3 (MENDES e ROSÁRIO, 2005; 
PIMENTEL, 1995), onde s é o desvio padrão, calculado pela Equação 4 (MENDES e 
ROSÁRIO, 2005; PIMENTEL, 1995). 
                                                      𝑠(?̅?) =  
𝑠
√𝑛
,                                                      (3) 
 
                                                      𝑠 =  √




                                                   (4) 
Uma incerteza do Tipo B é obtida por julgamento específico baseado em 
informações prévias de medição, experiência ou conhecimento geral do comportamento 
e propriedades dos instrumentos, especificações do fabricante e informações de 
certificados de calibração. É reconhecido que uma avaliação da incerteza pelo Tipo B 
pode ser tão confiável quanto a do Tipo A, especialmente na situação em que a avaliação 
do Tipo A é baseada na comparação de pequenos números de observações 
estatisticamente independentes (ISO GUM, 2008). 
Quando um determinado resultado é obtido através da medida de várias grandezas, 
o cálculo de sua incerteza deve considerar a lei de propagação de incerteza, onde os 
desvios padrão de cada medida devem ser combinados. A essa incerteza, dá-se o nome 
de incerteza padrão combinada, representada por 𝑢𝑐(𝑦)e é a raiz quadrada positiva da 
variância combinada. A expressão para se determinar a incerteza padrão combinada no 







                                             𝑢𝑐
2(𝑦) = ∑ (
𝜕𝑦
𝜕𝑥𝑖
)2 𝑢2𝑁𝑖=1 (𝑥𝑖)                                                  (5) 




) calculadas no ponto 𝑥𝑖são denominadas coeficientes de sensibilidade, pois 
descrevem como a estimativa de 𝑦 varia com pequenas mudanças nos valores das 
estimativas das grandezas de entrada 𝑥1, 𝑥2, … , 𝑥𝑁., (ELLISON et al.,2002; PIMENTEL, 
1995). 
Geralmente na indústria e nas áreas da saúde e segurança, a fim de aumentar o nível 
de confiança das medidas, utiliza-se a incerteza expandida, que é obtida multiplicando-se 
a incerteza padrão combinada por um fator de abrangência que depende do tipo de 
distribuição de probabilidade da grandeza de saída (normal, t-Student, entre outras) e 
do nível de confiança requerido para o intervalo. Para uma distribuição normal, é prática 
comum na indústria utilizar o fator k igual a 1,96 ou 2, e significa que a estimativa é 95 % 
ou 95,45 % confiável, respectivamente. Entretanto, se o número de amostras for menor 
do que 30, recomenda-se o uso da função de distribuição t de Student, e neste caso, o 
fator k para um nível de confiança de 95 % ou 95,45 % vai depender do grau de liberdade 
das amostras (número de determinações independentes). 
2.4.2 CALIBRAÇÃO  
Após a fabricação de um sensor, é necessário calibrá-lo. O processo de calibração 
consiste em duas etapas: primeiro, uma série de medidas são realizadas com padrões 
analíticos do mensurando de valores conhecidos para a construção de um modelo que 
correlacione a grandeza medida com o sinal de saída do sensor. Na segunda etapa, usa-se 
o modelo para indicar os valores de novas amostras em função do sinal de saída do sensor. 
A calibração tem como resultado a curva de calibração, que consiste na relação 
entre o sinal de saída do sensor e a variação do mensurando. A curva de calibração é 
construída de modo a passar mais próxima possível dos pontos experimentais. Isso é 
realizado através do método dos mínimos quadrados para uma regressão linear, 
Equação 6. 
                                                          𝑦 = 𝑚𝑥 + 𝑏                                                        (6) 
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Uma vez utilizado o método dos mínimos quadrados para ajuste da reta dos pontos 
experimentais, os desvios padrão dos valores dos coeficientes angular (m) e linear (b) da 
equação da reta são obtidos pelas Equações 9 e 10 (PIMENTEL, 1995). 
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O desvio padrão da Equação 6 é calculada pela Equação 11, (PIMENTEL, 1995). 
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2.5 REGRESSÃO INVERSA 
A curva de calibração representa a relação que existe entre o sinal de saída do sensor 
e a concentração do analito, e através dela é possível conhecer o valor de saída do sensor 
em função de qualquer valor do analito, dentro do intervalo de confiança. O que se deseja 
ao se utilizar um sensor, no entanto, é o oposto: usar a curva de calibração para prever o 
valor de concentração do analito em função do sinal de saída do sensor, e ter uma 
estimativa da incerteza associada a essa previsão. Para isso, deve-se fazer a regressão 
inversa xr, representada pela Equação 12 (PIMENTEL, 1995). 
                                              𝑥𝑟 =
(𝑦−𝑏)
𝑚
                                                                     (12) 
O cálculo da incerteza da regressão inversa é dada pela Equação 13 (PIMENTEL, 
1995). 











3 MATERIAIS E MÉTODOS 
Este item apresenta os materiais utilizados e a metodologia empregada para 
desenvolvimento desta pesquisa. 
3.1 INSTRUMENTAÇÃO OPTOELETRÔNICA 
Os testes com os sensores foram realizados com dois setups optoeletrônicos 
distintos. Isso porque um dos setups apresentou uma sensibilidade menor do que a 
esperada. O princípio de funcionamento de cada um está descrito a seguir. 
3.1.1 SETUP 1 – MICROCONTROLADOR ARDUÍNO 
O setup 1 consiste de um circuito optoeletrônico projetado com um 
microcontrolador Arduíno. A fonte de luz é um LED de 880 nm de arseniato de gálio e 
alumínio (AsGaAl). O receptor é um fotodiodo. O Arduíno se comunica com um 
microcomputador através da porta USB.  
O circuito permite a leitura simultânea de dois sensores, o que permite usar um 
sensor sem imobilização como referência e outro imobilizado com anticorpos da bactéria 
para efeito comparativo. Um diagrama de bloco do circuito do setup 1 é vista na 
Figura 16. Fotos do circuito optoeletrônico do setup 1 são vistas na Figura 17. 
 
 
Figura 16 – Diagrama de blocos do circuito optoeletrônico do setup 1; a) LED 1 emissor de luz para o 
sensor de referência; b) LED 2 emissor de luz para o sensor imobilizado; c) Amostra com bactéria. Fonte: 







Figura 17 – a) Foto do sensor em teste; b) Foto do circuito optoeletrônico do setup 1. 
3.1.2  SETUP 2 – ESPECTRÔMETRO PORTÁTIL 
A fim de pesquisar por maiores sensibilidades, foi utilizado um segundo setup, que 
consiste de um analisador de espectro óptico (OSA) portátil, ou espectrômetro. Neste 
setup 2, o sensor foi conectado a uma fonte de luz branca (HL-2000, Ocean Optics), 
conforme apresentado na Figura 18.a e ao espectrômetro (HR-4000, Ocean Optics), visto 
na Figura 18.d. A coleta de dados foi feita pelo software de aquisição de dados 
SpectraSuite, visto na Figura 18.e. Fotos do setup 2 montado em bancada estão na Figura 
18. Uma representação do circuito do setup 2 é vista na Figura 18 (à direita). 
 
Figura 18 – (à esquerda) Montagem em bancada dos instrumentos que compõem o setup 2: a) fonte de luz 
branca; b) sensor no suporte; c) agitador magnético; d) espectrômetro; e) software SpectraSuite; 
f) suspensão de bactéria; g) sensor em “U” imobilizado preso no suporte. (à direita) Ilustração simplificada 
do setup 2. 
3.2 FABRICAÇÃO DOS SENSORES  
Os sensores usados nos setups 1 e 2 foram fabricados usando fibra óptica plástica 
do tipo multimodo (Mitsubishi Rayon Eska GH 4001), sem capa de proteção, com 1 mm 





3.2.1 MOLDAGEM DAS FIBRAS EM FORMA DE “U” 
A fibra foi cortada em trechos de 10 cm que foram colocados no dispositivo da 
Figura 19.a, responsável por moldar a fibra em forma de “U” com 8 mm de diâmetro, 
Figura 19.c. A forma de molde foi construída pelo grupo do Laboratório de 
Instrumentação e Fotônica (LIF) para essa função específica. Após instalado na forma, 
os trechos de fibra foram aquecidos por 15 segundos com uma sopradora de ar quente, 
Figura 19.b. Durante o procedimento de moldagem, a temperatura foi monitorada e 
mantida inferior a 70 °C não atingido assim o ponto de fusão da fibra.  
   
Figura 19 – Equipamento empregado na moldagem da fibra óptica plástica. a) Forma para molde da fibra em “U” 
desenvolvida pelo LIF. b) Detalhes da sopradora de ar quente utilizada para aquecer os trechos de fibra e moldá-los 
em forma de “U” e da ventoinha utilizada para resfriar todo o conjunto; c) Medida do diâmetro do sensor em “U”. 
3.2.2 DEPOSIÇÃO DO FILME DE OURO 
Após o molde em “U”, os sensores foram limpos em álcool isopropílico P.A. (Puro 
para Análise) por 2 minutos (não excedendo este tempo para não trincar a fibra), e em 
seguida, foram lavados em água ultrapura e secos com gás nitrogênio ultrapuro. Em 
seguida as fibras foram fixadas em um suporte de acrílico preparado para esta finalidade 
e presas à câmara de deposição com as curvas dos sensores viradas para baixo, 
Figura 20.a. 
Uma camada de filme de ouro de espessura nanométrica foi depositada sobre os 
sensores através da técnica de pulverização catódica por radiofrequência (RF) em 







Figura 20 – RF Magnetron Sputtering. a) Fibras em “U” instaladas na câmara do sputtering para deposição 
dos filmes de ouro; b) Foto do equipamento instalado no LIF. 
A técnica de pulverização catódica (sputtering) permite uma deposição uniforme, a 
baixas temperaturas o que favorece seu uso em substratos com baixo ponto de fusão como 
as fibras ópticas plásticas (TATSCH, 2000). 
3.2.3 CLIVAGEM E POLIMENTO 
Após deposição, as extremidades dos sensores foram clivadas de modo que a face 
da fibra permanecesse plana e perpendicular ao eixo longitudinal. Para isso foi utilizado 
um clivador desenvolvido pelo LIF especialmente para esta aplicação, Figura 21.a 
(WANDERMUR et al., 2013). Após o corte, as faces das extremidades clivadas foram 
polidas com lixa de óxido de alumínio de 3 µm, Figura 21.b com movimentos em forma 
de “8” para eliminar possíveis imperfeições que pudessem resultar em desvios 
indesejáveis da luz.  
 
Figura 21 – a) Clivador de POFs de 1 mm desenvolvido pelo LIF com controle de altura; b) Marcas em 
forma de “8” sobre a lixa de 3 µm de óxido de alumínio após polimento das extremidades do sensor em “U”. 
3.3 CARACTERIZAÇÃO DO FILME DE OURO  
Este item apresenta as técnicas de caracterização utilizadas para a medida da 





3.3.1 MEDIDA DA ESPESSURA  
Para a deposição dos filmes de ouro foram definidos os seguintes parâmetros de 
operação do sputtering: potência do plasma em 40 W, pressão do argônio em 3 mtorr, 
vazão do argônio de 12 cm³/min em condições padrão de temperatura e pressão, substrato 
instalado a uma altura do suporte de 55 mm com uma rotação de 20 rpm. Essa 
configuração seguiu as recomendações do fabricante e foi repetida em todas as deposições 
realizadas neste trabalho. 
A espessura da camada de ouro foi estimada em função da taxa de deposição do 
sputtering. Para confirmação do resultado, utilizou-se a própria coloração do filme, uma 
vez que para camadas iguais ou inferiores a 10 nm, o filme de ouro é azulado, acima disso 
é dourado translúcido até ficar completamente reflexivo para espessuras maiores que 
70 nm, (CAMARA, 2015; CHRISTOPHER et al., 2017; VIEIRA, 2002). 
A taxa de deposição do ouro pelo sputtering era desconhecida e teve que ser 
determinada. Para filmes acima de 50 nm, foi possível medir a espessura dos filmes por 
perfilometria com uma boa precisão. Para filmes mais finos, foi utilizada a técnica de 
medição indireta por transmitância óptica. 
Filmes de ouro foram depositados em lâminas de vidro lisas e lapidadas de 1 mm 
de espessura e 26 mm de comprimento por 76 mm de largura, usadas em microscopia 
óptica. Essas lâminas foram limpas com água ultrapura seguido de banho de ultrassom 
com álcool isopropílico P.A. Para a remoção de possíveis contaminantes orgânicos, foram 
imersas em solução “piranha” durante 30 minutos a temperatura ambiente com as 
concentrações de 1:4 em volume de peróxido de hidrogênio (H2O2) a 35 % e de ácido 
sulfúrico (H2SO4) a 95 % , ( FU et al., 2009; SUO et al., 2012). 
Os filmes foram depositados em duplicate durante os seguintes tempos de 
deposição: 3, 5, 10, 15, 20, 25 e 28 minutos. Para a criação de um degrau que permitisse 
a medição com o perfilômetro, lamínulas de vidro foram presas às lâminas com Parafilm. 
As espessuras dos filmes com tempo de deposição de 15, 20 e 25 minutos foram 
obtidas através do perfilômetro DektakXT (Brukers), Figura 22.a do Laboratório de 
Superfície e Filmes Finos do Programa de Engenharia de Materiais e Metalurgia da 
COPPE/UFRJ. 
A espessura dos filmes foi obtida pela média das medidas em três posições da 






Com a espessura dos três filmes foi possível ajustar uma reta aos pontos por 
regressão linear, que representa a espessura do filme de ouro depositado pelo sputtering 
em função do tempo. A taxa de deposição é a derivada dessa equação. 
A espessura dos filmes de 3, 5 e 10 minutos de deposição foram medidas de forma 
indireta através da transmitância pelo equipamento F2-RT (Filmetric), Figura 22.b. As 
amostras foram enviadas para a empresa nos EUA. 
 
Figura 22 – a) Perfilômetro DektakXT utilizado para medir a espessura dos filmes de ouro do Laboratório 
de Superfície e Filmes Finos; b) Foto de um modelo do equipamento F2-RT igual ao que foi utilizado para 
medida indireta da espessura do filme de ouro por transmitância. Fontes: BRUKKER e FILMETRICS. 
A espessura foi determinada usando o software aRTie, que produz um espectro de 
transmitância do filme para um determinado comprimento de onda, e compara com 
espectros de filmes de ouro de várias espessuras em um banco de dados. Como critério 
de verificação da qualidade do ajuste, foram considerados valores de GOF (do inglês 
Goodness-of-fit) maiores que 0,95. O método GOF é um número entre 0 e 1, onde quanto 
mais próximo de 1, melhor é o ajuste (OLIVARES e FORERO, 2010).  
3.3.2 MEDIDA DA TRANSMITÂNCIA  
Medidas de transmitância óptica dos filmes de ouro foram realizadas com o objetivo 
de conhecer a transparência de cada filme na faixa do ultravioleta, da luz visível e do 
infravermelho próximo, e saber se a luz seria capaz de atravessar o filme e interagir com 
o meio externo. Essa informação permite também confirmar as medidas das espessuras 
dos filmes através da comparação com os dados da literatura sobre espectrofotometria, 
assim como faz o software aRTie. 
Filmes de ouro com 3,5, 7, 10, 18, 30, 50 e 70 nm de espessura foram depositados, 
em duplicata sobre lâminas de vidro de 1 cm de largura por 4,5 cm de comprimento. Com 





As medidas de transmitância foram realizadas no espectrofotômetro Evolution 300 
(Thermo Scientific) do Laboratório de Superfície e Filmes Finos do Programa de 
Engenharia de Materiais e Metalurgia da COPPE/UFRJ na faixa dos comprimentos de 
onda de 390 a 1000 nm. 
3.4 CALIBRAÇÃO DOS SENSORES EM SOLUÇÕES DE SACAROSE  
Inicialmente, os sensores foram testados em soluções aquosas de sacarose para 
verificar sua capacidade de medir o índice de refração dentro da faixa esperada de 
operação. Com esses resultados, foi possível levantar a curva de calibração e sua 
regressão inversa, conhecer a sensibilidade do sensor, a influência da camada de ouro no 
seu comportamento, e se sua resposta é linear, além de permitir o cálculo do desvio padrão 
e das incertezas das medidas. 
Diferentes quantidades de sacarose foram solubilizadas em 10 mL de água ultrapura 
e colocadas em tubos de ensaio de 15 mL e misturadas por agitação centrífuga. Os índices 
de refração das soluções de sacarose foram medidos com um refratômetro Abbe de 
bancada com comprimento de onda de 589 nm, em uma sala com a temperatura ambiente 
controlada entre 25,0 e 25,5 °C. Foram preparadas soluções com concentrações de 
sacarose que resultassem em índices de refração na faixa de 1,33 a 1,39 que é equivalente 
a faixa de detecção da bactéria como demonstrados na Tabela 2. 
Esses resultados são compatíveis com os valores encontrados por Bryant et al. 
(1969) e Beres et al. (2011) que encontraram um índice de refração de 1,384 e 1,395 para 
a bactéria E. coli respectivamente. Foram feitos testes iniciais com o refratômetro que 
comprovaram boa repetibilidade, compatível com a incerteza do instrumento declarada 
pelo fabricante, de 0,0002 RIU.  
Para cada espessura de ouro, assim como para os sensores sem revestimento, foram 
fabricados e testados pelo menos cinco sensores, com objetivo de comprovar a 
reprodutibilidade do processo e validar a tecnologia.  
Tabela 2 – Resultados dos índices de refração medidos em refratômetro (Abbe, D = 589,3 nm) empregando 
suspensões bacterianas que foram aferidas usando a escala de McFarland. 
Concentração da 
suspensão de bactéria  
Índice de Refração 
(589 nm a 25,1 °C) 
Água ultrapura 1,3332 
E. coli 1,5 x 10
4
 UFC/mL 1,3341 
E. coli 1,5 x 10
6
 UFC/mL 1,3342 
E. coli 1,5 x 10
8
 UFC/mL 1,3343 





3.4.1 TESTES COM O SETUP 1 
Para os testes em soluções de sacarose, inicialmente os sensores foram limpos com 
álcool isopropílico por 2 minutos, em seguida, por água ultrapura. 
Para os sensores de até 18 nm, foram utilizados os seguintes critérios: 
 A tensão de saída do setup 1 foi previamente configurada para 4 V com o 
sensor imerso em água ultrapura (1,33). Toda a semicircunferência do “U” 
deve estar submersa. 
 Para cada concentração, um total de 10 medidas foram realizadas. Para o 
cálculo da incerteza expandida com 95 % de confiança para 10 amostras 
multiplicou-se a incerteza combinada por um fator de abrangência k que, para 
um grau de liberdade igual a 9, é de 2,26, segundo a distribuição t de Student; 
 Os testes foram realizados em 8 soluções com índice de refração variando de 
1,33 a 1,39, dentro da faixa de operação do sensor. O ajuste da reta aos pontos 
experimentais foi obtido por regressão linear simples; 
 As concentrações das soluções de sacarose foram testadas aleatoriamente. 
Para os sensores maiores que 30 nm de espessura, foi utilizada a seguinte 
metodologia: 
 A tensão de saída foi previamente configurada para 3 V quando o sensor 
estiver em agua ultrapura (1,33), uma vez que apresentaram sensibilidade 
positiva; 
 Para cada concentração, um total de 20 medidas foram realizadas. Para o 
cálculo da incerteza expandida com 95 % de confiança para 20 amostras de 
uma população multiplicou-se a incerteza combinada por um fator de 
abrangência k que, para um grau de liberdade igual a 19, é de 2,09, segundo 
a distribuição t de Student; 
 Os testes foram realizados em 5 soluções de sacarose com índice de refração 
variando de 1,33 a 1,39, além do ar (1) e glicerina (1,46), para melhor 
compreensão do comportamento do sensor em uma faixa mais ampla; 
 As concentrações das soluções de sacarose foram testadas aleatoriamente. 
3.4.2 TESTES COM O SETUP 2 
Os sensores após limpos foram acoplados à fonte de luz branca e ao espectrômetro. 





refração variando de 1,33 a 1,39, além do ar (1,0) e da glicerina (1,46). O ajuste da reta 
aos pontos experimentais foi obtido por regressão linear simples. Com os dados 
experimentais foram calculados o desvio padrão da média, a incerteza padrão e a incerteza 
expandida para um nível de confiança de 95 % de cada medida de índice de refração. Para 
cada concentração, um total de 30 medidas foram realizadas.  
3.5 IMOBILIZAÇÃO DOS ANTICORPOS  
A imobilização é o processo de adesão dos anticorpos da bactéria à superfície do 
sensor e tem como objetivo promover a seletividade à bactéria E. coli. É uma etapa chave 
na construção do biossensor e seu correto funcionamento depende essencialmente da 
orientação e homogeneidade dos anticorpos (HOCK et al., 2002). 
O anticorpo empregado neste estudo foi o anti-Escherichia coli policlonal IgG 
proveniente de coelhos (BIO-RAD). Optou-se pelo anticorpo policlonal devido ao seu 
menor custo em relação ao monoclonal (deriva de um único clone sendo, portanto, 
específico para um único sorotipo), e por reagir com os sorotipos Escherichia coli 
O157:H7, O20, O125, O55, O111 e K12.  
O anticorpo atua por meio de dois sítios de reconhecimentos: a porção variável 
(Fab), responsável pela ligação aos antígenos (bactérias); e a região cristalizável ou 
constante (Fc), responsável pela variação de classe nos anticorpos 
(ANDERSON  et al., 1997) conforme ilustrado na Figura 23. 
 
Figura 23 – Estrutura da molécula de anticorpo mostrando detalhes da região de ligação com o antígeno. 
a) Região correspondentes à porção variável (Fab) responsável por se ligar ao antígeno (bactéria); b) Região 
constantes ou cristalizável (Fc) responsável por se ligar à POF; c) Antígeno. Fonte: adaptado de <http://pt-





Neste trabalho foram empregados protocolos de imobilização baseados em ligações 
covalentes formadas entre o filme fino de ouro e o anticorpo, por criar uma ligação forte 
favorecendo a estabilidade e a irreversibilidade da imobilização. Neste processo, utilizou-
se a solução de cisteamina para a formação da ligação covalente. Esta estrutura apresenta 
um grupo terminal amina (–NH2) que se liga ao anticorpo e outro grupo terminal tiol 
(– SH) que demonstra grande afinidade com superfícies de metais como o ouro através 
de interação do tipo quimiossorção (NIMSE et al., 2014), Figura 24. 
 
Figura 24 - Estrutura molecular da cisteamina. 
Para o protocolo de imobilização foram necessários os seguintes reagentes: álcool 
isopropílico (C3H8O) 99,5 % (Synth) e empregado na limpeza dos sensores. Para o 
preparo da solução como ligante entre o filme de ouro e o anticorpo foram utilizados o 
álcool etílico absoluto (C2H6O) 99,5 % (Synth) e a Cisteamina 95 % (C2H7NS) (Sigma-
Aldrich); A Solução Tampão fosfato (PBS) a 0,1 M e pH 7,4 (potencial hidrogeniônico) 
usadas na estabilização das soluções de anticorpo, no preparo das soluções de N-(3-
dimetilaminopropil)-N’-carbodiimida (EDAC) (C8H17N3.HCl)  e N-Hidroxisuccinimida 
(NHS) (C4H5NO3) e na imersão dos sensores antes dos testes, foram preparadas 
empregando água ultrapura, cloreto de sódio P.A. (NaCl) e fosfato de sódio dibásico 
anidro P.A (Na2HPO4) com ajuste do pH para 7,4 usando soluções preparadas com ácido 
clorídrico (HCl) P.A. e hidróxido de sódio (NaOH) P.A. em escamas (todos da Synth).  
Os reagentes responsáveis pela ativação dos grupos carboxílicos no anticorpo foram 
preparados usando uma solução de EDAC e NHS (ambos da Sigma-Aldrich).  
A solução bloqueante empregada foi a Albumina de Soro Bovino (BSA) (Merck) 
usada na inativação das regiões do anticorpo que por ventura vieram a se ligar em sítios 
inespecíficos na superfície do sensor. 
A suspensão bacteriana foi preparada usando água ultrapura e cloreto de sódio 
(NaCl) P.A. (Synth) e medidas em balança de precisão (BG 400, Gehaka).  Durante os 
testes com o sensor houve a necessidade de serem testados dois protocolos de 
imobilização classificados por I e II diferenciando nas concentrações das soluções, tempo 





3.5.1  PROTOCOLO I DE IMOBILIZAÇÃO DOS ANTICORPOS AO SENSOR 
O protocolo I foi elaborado com base nos trabalhos desenvolvidos por 
ALEXANDRE et al. (2015), CAMARA et al. (2013), MIRANDA (2014), SATACH-
MACHADO et al. (2010), e WANDERMUR et al. (2014). Algumas adaptações foram 
necessárias devidas às especificidades da POF com o filme fino de ouro. Conforme 
mostra a Tabela 3. 
Tabela 3 – Reagentes dos protocolos de imobilizaçãlo de referência. 
PROTOCOLO SUBSTRATO LIGANTE IMOBILIZAÇÃO BLOQUEIO 
MIRANDA 
(2014) 









SATACH-MACHADO et al. 
(2010) 





EDC 2 mM 
NHS 5 mM 
 
BSA 
ALEXANDRE et al. (2015) 




Proteína A 7,5 mg/mL 
Ac. 
- 





Ac. Glicina 50 mM 
WANDERMUR et al. (2014) PMMA (POF) 




Ac. 10 µg/mL 
BSA 0,1% 
PROTOCOLO I 




EDAC 25 mM 
Ac. 10 µg/mL  
BSA 0,1 % 
Legenda: AuNPs: Nanopartículas de ouro; Au: ouro; POF: Fibra Óptica Plástica; Ac.:Anticorpo; EDAC: 
N-(3-dimetilaminopropil)-N’-carbodiimida; EDC:1-Ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimide; NHS: 
N-Hydroxysuccinimide; BSA: Albumina de Soro Bovino. 
Os sensores foram limpos com álcool isopropílico por 2 minutos e depois em água 
ultrapura. Em seguida as curvas dos sensores em “U” foram mergulhadas em um béquer 
de 5 mL contendo uma solução de cisteamina a 10 mM por 2 horas em capela de fluxo 
laminar previamente esterilizada e a temperatura ambiente (25 °C).   
Decorrido o tempo de quimiossorção entre a cisteamina e o filme de ouro sobre o 
sensor é necessária a lavagem em álcool etílico absoluto para a remoção de moléculas 
fracamente adsorvidas conforme descrito por SATACH-MACHADO et al. (2010)  
seguido de lavagem em água ultrapura por até 2 vezes.  
Para a ativação do grupo carbóxilo (–COOH) provenientes das extremidades da 
região cristalizável (Fc) do anticorpo, foi preparada uma solução contendo EDAC a 
25 mM com anticorpo a uma concentração de 10 mg/mL e deixada descansar por 15 
minutos, antes da imersão da superfície curva dos sensores e deixados por 2 horas.  
Decorrido este período, o sensor foi então mergulhado em solução de BSA 0,1 % 





imobilizadas. Em seguida, os sensores foram lavados com solução de PBS por 3 vezes e 
deixados imersos na mesma solução até o momento do teste. 
Após 6 horas de preparo, o sensor estava pronto para o teste em soluções de 
bactérias. 
3.5.2 PROTOCOLO II DE IMOBILIZAÇÃO DOS ANTICORPOS AO SENSOR 
O protocolo II foi desenvolvido como método alternativo frente a necessidade de 
melhorar a adesão de bactérias sobre a superfície do sensor, com base nos trabalhos de 
CELIKKOL-AUDIN et al. (2014) que estudaram a eficiência da imunocaptura da E. coli 
O157: H7 em uma superfície de ouro imobilizada em função da concentração de 
anticorpos (Tabela 4).  
Tabela 4 – Reagentes dos protocolos de imobilizaçãlo de referência. 
PROTOCOLO SUBSTRATO LIGANTE IMOBILIZAÇÃO BLOQUEIO 
CELIKKOL-AUDIN et al. 
(2014) 






EDAC 100 mM 
NHS 40 mM 
Ac. <10 µg/mL 
BSA 
PROTOCOLO II 




EDAC 100 mM 
NHS 40 mM 
Ac. 10 µg/mL 
BSA 0,1 % 
Legenda: Ac.:Anticorpo; EDAC: N-(3-dimetilaminopropil)-N’-carbodiimida; NHS: N-Hydroxysuccinimi- 
de; BSA: Albumina de Soro Bovino; MUA: 11-Mercaptoundecanoico. 
CELIKKOL-AUDIN et al. (2014) apontam em seus estudos que a capacidade de 
captura das bactérias satura para uma concentração superior a 10 µg/mL de anticorpos, e 
que utilizar uma concentração maior é desperdício. Por este motivo optou-se pelo uso da 
mesma concentração. 
Novamente, de modo a atender às características do sensor em “U” revestido com 
filme fino de ouro, o protocolos utilizados por CELIKKOL-AUDIN et al. (2014) foi 
adaptado para atender à especificidade da fibra de PMMA com ouro. Portanto utilizou-se 
uma concentração de Cisteamina de 4 mM como ligante entre o filme de ouro e o 
anticorpo da bactéria, em vez da solução de ácido 11-Mercaptoundecanoico (MUA). A 
Cisteamina é um reagente mais utilizado em procedimentos de imobilização de anticorpo 
sobre superfície de ouro ( ALEXANDRE et al., 2015; BACCAR et al. 2010; CAMARA 
et al., 2013; ROUSHANI et al., 2016; MIRANDA 2014; SATACH-
MACHADO  et al., 2010). 
As concentrações de EDAC a 100 mM e de NHS a 40 mM foram adotadas no 





ouro, conforme verificado pelos autores por Espectroscopia de Fotoelétron de Raio-X 
(XPS). 
Um teste preliminar com o Protocolo II foi realizado sobre um substrato de vidro 
contendo filmes de 70 nm para verificação da eficiência da imobilização, e foi constatada 
uma melhora na adesão da bactéria na superfície do filme de ouro. 
O protocolo II consiste inicialmente na limpeza do sensor em álcool isopropílico 
P.A. por 2 minutos em água ultrapura seguido da total imersão do sensor em solução de 
cisteamina a 4 mM por 1,5 hora em capela de fluxo laminar previamente esterilizada e a 
temperatura de 20 °C. 
Decorrido o tempo da quimiossorção (ligação entre a cisteamina com o filme fino 
de ouro) dos sensores foram lavados em álcool etílico absoluto seguido pelo enxague em 
água ultrapura por 2 vezes. Em seguida foram diluídos em PBS o EDAC a uma 
concentração de 100 mM e NHS a 40 mM sobre a superfície curva do sensor seguido da 
adição do anticorpo e deixados por 1 hora. Decorrido este período, a semicircunferência 
do sensor é então imersa em solução bloqueante de BSA por 30 minutos. Posteriormente, 
foram lavados em solução de PBS por 3 vezes e deixados imersos em PBS por até 2 horas 
antes do teste. 
Após 7 horas de preparo o sensor estava pronto para teste em soluções de bactérias. 
Uma representação dos protocolos I e II é apresentado na Figura 25. 
 
Figura 25 – Protocolo I e II de imobilização do anticorpo ao sensor. Fonte: Adaptado de CELIKKOL-
AYDIN et al. (2014) e MOURA et al. (2014). Abreviaturas: EDAC: 3-(Dimetilaminopropil)-N-






3.6 PREPARO DAS SUSPENSÕES BACTERIANAS 
As bactérias empregadas neste estudo foram as seguintes: 
 E. coli O55 enteropatogênica (EPEC) – fornecidas pela Fundação Osvaldo Cruz 
(FIOCRUZ) foram preparadas em meio de cultura em Ágar Triptona de Soja (TSA) 
previamente incubada durante 24 horas a 37 °C; 
 Enterobacter cloacae e a Salmonella typhimurium cultivados em meio de cultura de 
Caldo Tríptico de Soja (TSB) e em caldo de Ágar Triptona de Soja (TSA) 
respetivamente a uma temperatura de 35 ºC. Essas amostras bacterianas foram 
fornecidas pelo laboratório de Microbiologia de Alimentos do Instituto de 
Microbiologia Prof. Paulo de Góes da UFRJ. Por serem bactérias Gram-negativas, 
assim como a E. coli, foram empregadas para a verificação da seletividade do sensor; 
 Bacillus subtilis fornecidas pela (FIOCRUZ) foram cultivadas em caldo de Ágar 
Triptona de Soja (TSA) 25 ºC e foram utilizadas como controle negativo, ou seja, por 
serem gram-positiva apresentam membrana celular com composições diferentes das 
gram-negativas ao qual a E. coli é integrante. Por este motivo os anticorpos presentes 
na superfície do sensor não se ligarão com as bactérias presentes no meio e portanto 
não poderá produzir alterações de medida do índice de refração em função do tempo. 
As concentrações das suspensões bacterianas foram preparadas através do padrão 
de turbidez McFarland 0,5 por comparação visual (AZAR et al., 2008). Este padrão 
consiste  de soluções produzidas com ácido sulfúrico e cloreto de bário que, quando 
misturados, resultam em um precipitado de sulfato de bário com uma turbidez 
correspondente a uma suspensão de bactéria E. coli com concentração de 
1,5×108 UFC/mL (MCFARLAND, 2010). A partir do padrão McFarland 0,5, outras 
concentrações foram obtidas por meio de diluição. 
Por se tratar de um método de comparação visual e portanto sujeito a erros, as 
concentrações das soluções foram confirmadas através da medida da absorbância no 
espectrofotômetro (UV-1800, PRO-TOOLS), considerando que uma concentração 
equivalente a 0,5 da escala McFarland apresenta uma absorbância entre 0,08 e 0,1 para 
um comprimento de onda de 625 nm e caminho óptico de 1 cm (MCFARLAND, 2010; 
ESMERINO et al., 2004; ZIBAII et al., 2014). Todas as suspensões bacterianas foram 






3.7 TESTES DO NANOBIOSSENSOR NA DETECÇÃO DA BACTÉRIA   
Os sensores a fibra óptica em “U” sem e com filmes de 10 nm e 70 nm de ouro 
foram escolhidos para a imobilização e testes de detecção de bactéria. A espessura de 
10 nm foi escolhida por apresentar menor perda de sensibilidade, melhor adesão à 
superfície do sensor e maior resistência aos ataques químicos provenientes dos protocolos 
de imobilização dentre os sensores que funcionam pelo princípio de perda de luz na curva. 
A espessura de 70 nm foi escolhida por apresentar maior sensibilidade e linearidade 
dentre os sensores que funcionam pelo princípio de SPR. 
3.7.1 SETUP 1 
No setup 1 os sensores imobilizados de 10 e 70 nm foram acoplados ao sistema e 
testados e parametrizados inicialmente em solução salina a 0,85 %. Foram utilizados dois 
sensores: um sem imobilização para servir como sensor de referência, e o outro, o sensor 
imobilizado a ser testado com bactérias. 
Os sensores foram imersos nas soluções de bactérias e os dados coletados em 
intervalos de 30 s ou 1 min por até 60 minutos sob agitação constante de 60 rpm. A medida 
da variação do índice de refração em função do tempo é dada em Volts (V). 
3.7.2 SETUP 2 
No setup 2 o sensor imobilizado de 70 nm foi testado e parametrizado inicialmente 
em solução salina a 0,85 %. Não foi possível utilizar um sensor de referência durante os 
testes. O sensor foi imerso nas soluções de bactérias e os dados coletados em intervalos 
de 5 min por até 60 minutos, sob agitação constante de 60 rpm. A medida da variação do 
índice de refração em função do tempo é dada por um espectro de transmitância (%) na 
faixa de comprimento de onda do ultravioleta e visível (UV-Vis).  
3.8 CARACTERIZAÇÃO DOS SENSORES COM BACTÉRIAS  
Após os testes com bactérias, os sensores foram caracterizados para a análise 
minuciosa da captura das bactérias pelos anticorpos (imunocaptura) por microscopia 
óptica e microscopia eletrônica (MEV). 
3.8.1 ÁREA DE COBERTURA DA BACTÉRIA POR MICROSCOPIA ÓPTICA 
Os nanobiossensores, após os ensaios com bactérias, foram submetidos à solução 





3 vezes e deixados secar à temperatura ambiente.  Após a secagem, os sensores estão 
prontos para serem visualizados em microscópio óptico com aumento de 40 vezes ou por 
imersão em óleo natural mineral com lente objetiva de 100 vezes. Este procedimento de 
coloração é importante pois o corante adere à parede das bactérias Gram-negativas 
apresentando coloração vermelha permitindo a visualização em microscópio óptico. 
Imagens foram produzidas com o uso de uma câmera fotográfica de 13 megapixels. 
Estimativas da área de cobertura de bactérias foram obtidas com o auxílio do software 
ImageJ.  
3.8.2  PREPARO DAS AMOSTRAS PARA MEV  
A captura das bactérias pelos anticorpos foi observada no Microscópio Eletrônico 
de Varredura (MEV) do Programa de Engenharia de Materiais e Metalurgia do Centro de 
Tecnologia PEMM/UFRJ/COPPE e também no do Centro de Microscopia (CENABIO) 
do Centro de Ciências da Saúde CCS/UFRJ. 
Para que as amostras biológicas possam ser visualizadas sem sofrerem alterações 
em sua estrutura morfológica quando submetidas ao MEV, foi necessária a aplicação de 
um protocolo de preparo das amostras conhecido como secagem em Ponto Crítico. 
No processo de microscopia a amostra não pode conter água. A secagem natural de 
uma amostra biológica, ou seja, secagem pela exposição ao ar, devido à transição de fase 
da água do estado líquido para o gasoso, as células sofrem uma tensão superficial que 
destroi sua estrutura (BAL-TEC, 1997), como pode ser visto no exemplo da Figura 26. 
 
Figura 26 –Micrografia produzidas em MEV de uma aranha ampliada 145x. a) Imagem do inseto após 
secagem ao ar. b) Imagem do inseto após secagem em ponto crítico. Fonte: Adaptado de BAL-TEC, (1999). 
Na secagem a Ponto Crítico, a amostra é preenchida com CO2 líquido e submetida 
a um processo controlado de aumento da temperatura e pressão de modo que o CO2 atinja 





estado gasoso. Ao fim, o CO2 é liberado para a atmosfera e a amostra biológica está seca 
e com toda sua estrutura morfológica preservada. 
O Diagrama de Fases da Figura 27 mostra as várias fases do CO2 em função da 
temperatura e pressão.  
No ponto triplo (T), por exemplo, as três fases sólido-líquido-gasoso coexistem. 
Uma transição do estado líquido (ponto 1) para o estado gasoso (ponto 2) pelo caminho 3 
representa uma secagem com transição de fase, e essa é danosa para as amostras 
biológicas.  A secagem a Ponto Crítico é a transição do ponto (1) ao (2) pelo caminho 4, 
passando pelo estado supercrítico sem transição de fase e sem que a amostra seja 
submetida à ação da tensão superficial, (PANDITHAGE, 2012).  
 
Figura 27 – Diagrama de fases do CO2 e os caminhos das transições de fase da secagem ao ar/vácuo e 
secagem a Ponto Crítico. Fonte: adaptado de BAL-TEC, 1997. 
A escolha do líquido para o ponto crítico leva em consideração a sua solubilidade 
em amostras biológicas. Na água, no etanol, com outros solventes presentes no meio, a 
pressão e a temperatura a serem empregadas para que não ocorra alterações significativas 
nas amostras (como ocorreriam caso o solvente fosse a água cuja pressão crítica) é 
extremamente elevada (220,9 bar e temperatura crítica de 374 °C). Por este motivo, o 
solvente mais utilizado é o dióxido de carbono, cujo Ponto Crítico ocorre na temperatura 
de 31 °C e pressão de 73 bar (BAL-TEC, 1997; KASHI et al., 2014). 
O protocolo de preparo das amostras para a secagem a Ponto Crítico consiste nos 
processos de: fixação, lavagem, desidratação e a secagem a Ponto Crítico. O processo de 
fixação consiste na imersão das amostras em solução preparada com Glutaraldeído a 
2,5 % (Sigma-Aldrich) com a solução tampão fosfato dibásico misturados nas proporções 
de (1:10). O glutaraldeído é um fixador de amostras biológicas que apresenta efeito 
irreversível após a fixação quando incorporado à superfície (BEDINO, 2003). 
Os sensores foram deixados imersos na solução fixadora por 24 horas a 4 °C. Em 





tampão fosfato a 0,2 M (pH 7,4) onde passaram por sucessivas desidratações. Nesta etapa, 
a amostra é desidratada gradualmente com álcool etílico anidro (Synth) preparado nas 
concentrações de 30 %, 50 %, 70 %, 80 %, 95 % e 99,9 % por 20 minutos. 
Ao término deste processo, os sensores permaneceram conservados em solução de 
álcool etílico 99,9 % até o momento de serem transferidos para a câmara do equipamento 
de secagem a Ponto Crítico (CPD 030 - BAL-TEC) do Instituto de Microbiologia Paulo 
de Goés da Universidade Federal do Rio de Janeiro, Figura 28.a. 
Após a secagem, as amostras foram retiradas e colocadas em um suporte metálico 
com fita de carbono onde receberam um filme de 18 nm ouro depositadas por um 
sputtering (SCD500, Leica EM), Figura 28.d.  
  
Figura 28 – (à esquerda) Equipamento CPD 030 (BAL-TEC) do laboratório de microbiologia da UFRJ. 
a) Câmara de ponto crítico; b) Manômetro; c) Indicador de temperatura. (à direita) Sputtering SCD 500 
(Leica EM). 
Após a retirada das amostras do sputtering, as mesmas estavam prontas para serem 





4 RESULTADOS E DISCUSSÃO 
Este capítulo apresenta os resultados dos ensaios realizados seguindo os 
procedimentos e protocolos descritos no Capítulo 3.  
4.1 CARACTERIZAÇÃO DO FILME FINO DE OURO 
4.1.1 TRANSMITÂNCIA DO FILME 
A medida do filme de ouro foi realizada utilizando um espectrofotômetro seguindo 
a metodologia descrita no item 3.3.2. Os testes foram realizados nas faixas de 
comprimento de onda do visível (Vis), ultravioleta (UV) e infravermelho próximo (NIR). 
Os resultados estão apresentados nos gráficos da Figura 29. 
Figura 29 – Espectro de transmitância dos filmes de ouro nas faixas do comprimento de onda do visível 
(Vis) e ultravioleta (UV) obtidas por espectrofotometria. Os valores de transmitância de cada espessura de 
filme para o comprimento de onda do LED (880 nm) estão indicados no gráfico. 
Os resultados dos testes de transmitância dos filmes de ouro mostram que, para o 
comprimento de onda do LED de 880 nm utilizado pelo setup 1, os filmes com espessura 
acima de 30 nm possuem transparência menor que 1 % e os filmes com espessura menor 
que 18 nm têm transparência maior que 19 %. Ou seja, um sensor revestido com um filme 
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transmitância é muito baixa e praticamente a totalidade da luz vai ser refletida de volta 
para o interior da fibra. 
Para todas as espessuras do filme de ouro testadas, a transmitância é maior para 
comprimentos de onda entre 450 e 550 nm. Portanto, o uso de um LED com comprimento 
de onda nessa faixa, nos sensores que funcionam pelo efeito da perda de luz na curva, vai 
permitir uma maior perda de luz para o meio, e com isso, um aumento de sensibilidade, 
desde que se use um fotodiodo com maior ganho nessa faixa. 
Esses resultados encontrados para os filmes de ouro em diferentes espessuras foram 
condizentes com os encontrados por AXELEVITCH et al. (2013). Os filmes 
apresentaram um máximo próximo de 500 nm, que é inerente ao filme de ouro, 
correspondente à natureza do metal. O filme de 3,5 nm foi o único que apresentou um 
ponto de mínimo no espectro de transmitância (Figura 29), e possivelmente está associado 
à uma estrutura descontínua da película (AXELEVITCH et al., 2013). 
4.1.2 TAXA DE DEPOSIÇÃO E ESPESSURA DO FILME  
A taxa de deposição do sputtering foi obtida seguindo a metodologia descrita no 
item 3.3.1. Duas técnicas foram empregadas: perfilometria, para medir os filmes com 
espessura maior que 50 nm; e transmitância para os filmes mais finos, menores que 50 nm. 
Os resultados estão apresentados na Figura 30. 
 
Figura 30 – Espessura do filme de ouro em função do tempo de deposição pelo sputtering obtida por dois 
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Os resultados mostram que a técnica de deposição por sputtering apresenta uma 
relação linear entre a espessura do filme e o tempo de deposição, o que está de acordo 
com os trabalhos de ALI (1999), CAMACHO et al. (2014), FILIPOVIC e 
SELBERHERR (2015), LANSAKER et al. (2013). 
A taxa de deposição é obtida pela derivada dessas equações. A técnica do 
perfilômetro e a de transmitância apresentaram taxas de deposição próximas, 3,57 e 
3,41 nm/min respectivamente, uma diferença menor do que 5 %. A taxa de deposição 
considerada foi de 3,5 nm/min, média dos resultados das duas técnicas. 
Filme fino de ouro foi depositado em lâminas de vidro por diferentes períodos de 
tempo, apresentando diferentes cores. A cor azul claro predominou nos filmes de 3,5 nm 
e acima desta espessura uma coloração de dourada transparente a dourado espelhado à 
medida que a espessura foi aumentando, o que está de acordo com CAO et al. (2014) e 
CAMARA et al. (2013). Os filmes produzidos são apresentados na Figura 31. 
 
Figura 31 – Fotos das lâminas de vidro com diversas espessuras de filmes de ouro depositados no sputtering 
para determinação da taxa de deposição. 
4.2 RESULTADOS DOS TESTES DAS MEDIDAS DO ÍNDICE DE REFRAÇÃO 
4.2.1 ENSAIOS COM SACAROSE NO SETUP 1  
Inicialmente, os sensores foram testados com soluções aquosas de sacarose para 
verificar sua capacidade de medir o índice de refração dentro da faixa esperada de 
operação. Com esses resultados, foi possível levantar a curva de calibração e a regressão 
inversa, verificar a linearidade da resposta, a sensibilidade e a influência do filme fino de 
ouro no comportamento do sensor, além de determinar o desvio padrão e a incerteza das 
medidas. Foram testados pelo menos cinco sensores para cada espessura de ouro, assim 





As curvas médias de calibração ou valores normalizados dos sensores para cada 
espessura de filme de ouro são vistas na Figura 32.  
 
Figura 32 –Curvas de calibração médias dos sensores – valores normalizados. 
Todas as curvas foram obtidas por meio da regressão linear das médias dos pontos 
experimentais. Os coeficientes de determinação R2 de todas as retas são maiores que 0,97, 
confirmando que os ajustes por equações lineares estão adequados.  
A Tabela 5 mostra os valores de sensibilidade, desvio padrão e incerteza expandida 
máxima para cada espessura. 
Tabela 5 – Sensibilidade e incerteza expandida medindo o índice de refração de soluções de sacarose com 
o setup 1 
Espessura do 





Maior incerteza expandida 
(95 %) da regressão inversa 
(RIU) 
0 -39,71 3,5×10-3 
3,5 -20,34 2,9×10-3 
7 -16,73 7,4×10-3 
10 -17,57 9,8×10-3 
18 -9,53 5,5×10-3 
70 6,01 1,9×10-2 































ÍNDICE DE REFRAÇÃO (RIU) 
C U R V A S  D E  C A L I B R A Ç Ã O  M ÉD I A S  D E  T O D O S  O S  S EN S O R ES
- V A L O R ES  N O R M A L I Z A D O S  -
Sensor 0 nm Sensor 3,5 nm Sensor 7 nm Sensor 10 nm Sensor 18 nm





O sensor em “U” sem revestimento de ouro apresentou um comportamento linear 
para toda a faixa de 1,33 a 1,39 e uma sensibilidade de -39,71 V/RIU. 
Os filmes com espessuras de até 18 nm apresentaram um comportamento linear 
para toda a faixa de 1,33 a 1,39, equivalente ao sensor sem filme que funciona pelo 
princípio da perda de luz na curva. Esses filmes reduziram a sensibilidade do sensor. Os 
resultados dos ensaios dos sensores com 30 e 50 nm de espessura de ouro apresentaram 
um comportamento não-linear e muito pouco sensível à variação do índice de refração. 
Ou seja, não representam opções viáveis para essa aplicação, portanto, não foram 
realizados estudos estatísticos mais aprofundados para estes sensores. Já os sensores com 
70 e 100 nm de ouro apresentaram um comportamento linear para uma faixa de 1,33 a 
1,38, que é uma faixa útil para detecção da bactéria, porém diretamente proporcional ao 
índice de refração assim como os resultados apresentados por KURIHARA et al. (2002) 
e RONOT-TRIOLI et al. (1996). Um resumo com as sensibilidades de todos os sensores 
é apresentado na Figura 33. 
 
Figura 33 – Sensibilidade média (arredondada) dos sensores em função da espessura da camada de ouro. 
Os sensores com 30 nm e 50 nm não apresentaram uma resposta linear e, portanto, não foram considerados. 
4.2.2 ENSAIOS COM SACAROSE NO SETUP 2  
Neste item são apresentados os resultados da medida do índice de refração dos 
sensores com o setup 2, que fornece um espectro de transmitância como resposta.  Foram 
realizados testes com soluções de sacarose do sensor sem revestimento e do sensor com 
10 nm e 70 nm. O de 10 nm, que funciona pelo princípio da perda de luz na curva, foi 
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Além disso apresentadou melhor adesão do filme à fibra possuindo maior resistência aos 
reagentes empregados na imobilização que o filmes mais finos. O sensor de 70 nm, que 
funciona pelo princípio de SPR, foi escolhido por apresentar uma resposta 
suficientemente linear e empregar menor quantidade de ouro, comparado ao filme de 
100 nm. 
Outra vantagem deste setup é permitir a escolha do comprimento de onda que 
apresenta maior sensibilidade. A Figura 34 apresenta as curvas de calibração do sensor 
para três comprimentos de onda: 600 nm, 800 nm e 845 nm. As curvas de calibração 
foram obtidas por regressão linear e as equações correspondentes são mostrados na 
Figura 34. 
 
Figura 34 – Curvas de calibração do sensor em “U” sem ouro para os comprimentos de onda de 600 nm, 
800 nm e 845 nm com o setup 2. 
Como esperado para um sensor sem filme que funciona pelo efeito da perda de luz 
na curva, a intensidade de luz transmitida diminuiu com o aumento do índice de refração 
do meio, conforme explicado no item 2.1.2. 
O resultado do sensor com 10 nm é visto na Figura 35 para dois comprimentos de 
onda: 600 nm e 800 nm. O sensor com 10 nm apresentou um comportamento esperado 
com queda na intensidade da luz transmitida em função do aumento do índice de refração 
do meio, assim como o sensor em “U” sem revestimento de ouro, contudo, com uma 
sensibilidade menor. Diferentemente do resultado do setup 1, em que o filme de 10 nm 
reduziu a sensibilidade pela metade, a redução no setup 2 foi maior, de 3 a 4 vezes.  
y(600) = -447,89x + 685,33
R² = 0,9558
y(800)  = -509,45x + 767,1
R² = 0,9598
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Os resultados do sensor com 70 nm são vistos na Figura 36 para três comprimentos 
de onda: 600, 800 e 845 nm. O sensor com 70 nm apresentou um comportamento esperado 
com aumento da intensidade da luz transmitida em função do aumento do índice de 
refração do meio, assim como apresentado no setup 1. 
 
Figura 35 – Curva de calibração de um sensor em “U” com 10 nm de ouro para o comprimento de onda de 
600 e 800 nm com o setup 2. 
 
Figura 36 – Curvas de calibração do sensor em “U” com 70 nm de ouro com agitação de 60 rpm para os 
comprimentos de onda de 600, 800 e 845 nm com o setup 2. 
y = -148,66x + 302,71
R² = 0,9839
y = -114,59x + 257,32
R² = 0,9668


























TESTE DO SENSOR DE 10 NM EM SACAROSE NO SETUP 2
y = 316,84x - 313,37
R² = 0,9493
y = 338,26x - 343,67
R² = 0,9681






























A Tabela 6 mostra um resumo dos resultados dos sensores com o setup 2 na 
sacarose. 
Tabela 6 – Sensibilidade e incerteza medindo índice de refração em soluções de sacarose com o setup 2. 
Espessura do 






expandida (95 %) 
(RIU) 
0 -591,78 (845 nm) 
5×10-4 10 -148,66 (600 nm) 
70 338,26 (800 nm) 
Como o sensor de 70 nm apresentou maior sensibilidade em relação ao sensor de 
10 nm, ele foi escolhido para os testes com bactérias no setup 2. 
4.3 RESULTADOS DOS TESTES COM BACTÉRIAS 
4.3.1 ENSAIOS COM BACTÉRIAS NO SETUP 1 
Este item apresenta os principais resultados encontrados durante os testes com 
bactérias usando o setup 1 e aplicando o protocolo II de imobilização em sensores com 
10 e 70 nm de filme fino de ouro.  Foram escolhidos dois sensores: o de 10 nm que 
funciona pelo princípio de perda de luz na curva e o de 70 nm que funciona por SPR. 
Dentre os sensores que funcionam pelo princípio de perda de luz na curva, o sensor de 10 
nm teve sensibilidade maior que o de 18 nm e apresentou melhor adesão e maior 
resistência aos reagentes do que os de 3,5 nm e 7 nm, o que foi constatado durante os 
testes. Dentre os sensores que funcionam por SPR, o de 70 nm foi escolhido por 
apresentar uma resposta linear dentro da faixa de interesse e por empregar menor 
quantidade de ouro que o de 100 nm. 
O Protocolo I de imobilização apresentou baixa imunocaptura de bactérias 
(visulizadas em microscópio óptico), logo, outro protocolo foi desenvolvido, testado e 
apresentou maior distribuição das bactérias sobre o sensor. A partir de então, todos os 
testes utilizaram o Protocolo II. 
Os resultados dos testes do sensor de 10 nm imobilizado com o Potocolo II com 
uma concentração de bactérias de 1,5×108 UFC/mL são vistos na Figura 37. 
O sensor de referência, representado pela linha azul, é um sensor com filme fino de 
ouro de 10 nm que não foi imobilizado o que lhe confere a percepção do índice de refração 
do meio, mas sem a capacidade de capturar as bactérias e, portanto, não pode sofrer 





Observando os gráficos da Figura 37, percebe-se que o sensor imobilizado teve sua 
tensão de saída reduzida em função do tempo, o que não aconteceu com o sensor de 
referência, comprovando que a imunocaptura das bactérias com o tempo vai aumentando 
o índice de refração da região próxima ao sensor. 
Figura 37 – Resultados da resposta do sensor de referência e de um sensor em “U” revestido com 10 nm de ouro 
imobilizado com o Protocolo II medindo uma concentração de 1,5 x 108 UFC/mL de E. coli com o setup 1. 
 
Os resultados dos testes do sensor de 70 nm imobilizado com o protocolo II com 
uma concentração de bactérias de 1,5×108 UFC/mL são vistos na Figura 38. 
 
Figura 38 – Resultados dos testes do sensor em “U” revestido com 70 nm de ouro e imobilizado com o Protocolo  II 
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Observando a Figura 38, percebe-se que o sensor de 70 nm imobilizado teve um 
aumento da tensão de saída em função do tempo, o que não aconteceu com o sensor de 
referência, comprovando que a imunocaptura gradativa das bactérias vai aumentando o 
índice de refração da região próxima ao sensor. 
O setup 1 se mostrou incapaz de medir concentrações menores que 
1,5×106 UFC/mL de bactérias, Figura 39.  
 
Figura 39 – Resultados dos testes do sensor em “U” revestido com 10 nm de ouro e imobilizado com o Protocolo 
II medindo uma concentração de 1,5×106 UFC/mL de E. coli com o setup 1. 
 
A fim de medir concentrações menores, decidiu-se utilizar um espectrômetro, que 
apresentou melhor sensibilidade. 
4.3.2 ENSAIOS COM BACTÉRIAS NO SETUP 2  
Sensores de 70 nm foram submetidos a ensaios com soluções de bactérias. Foi 
escolhido o filme de 70 nm por ter apresentado maior sensibilidade que o filme de 10 nm, 
nos testes com sacarose com o setup 2. Os resultados dos testes do sensor de 70 nm 
imobilizado com o Protocolo II com uma concentração de bactérias de 1,5×106 UFC/mL 

























TESTE DO SENSOR DE 10 NM DE OURO NO SETUP 1 
PROTOCOLO II - E. coli 1,5×106 UFC/mL







Figura 40 – Resultados dos testes do sensor em “U” revestido com 70 nm de ouro e imobilizado com o Protocolo 
II medindo uma concentração de 1,5×106 UFC/mL de E. coli com o setup 2.  
 Observando os gráficos da Figura 40, percebe-se que o sensor de 70 nm apresentou 
um aumento da tensão de saída em função do tempo comprovando a imunocaptura das 
bactérias. A taxa de variação é diferente para comprimentos de onda diferentes, já que, 
conforme demonstrado nos testes com sacarose, a sensibilidade do sensor depende do 
comprimento de onda. 
Os resultados dos testes do sensor de 70 nm imobilizado com o Protocolo II com 
uma concentração de bactérias de 1,5×104 UFC/mL são vistos na Figura 41. 
 
Figura 41 – Resultado do sensor imobilizado com 70 nm de ouro com agitação de 60 rpm e testado em 
























TESTE DO SENSOR DE 70 NM DE OURO NO SETUP 2
PROTOCOLO II - E. coli. 1,5×106 UFC/mL


























TESTE DO SENSOR DE 70 NM DE OURO NO SETUP 2
PROTOCOLO II - E. coli. 1,5×104 UFC/mL






Observando os gráficos da Figura 41, percebe-se que o sensor de 70 nm apresentou 
um aumento da tensão de saída em função do tempo comprovando a imunocaptura das 
bactérias. 
Os resultados dos testes do sensor de 70 nm imobilizado com o Protocolo II com 
uma concentração de bactérias de 1,5×103 UFC/mL são vistos na Figura 42. 
 
Figura 42 – Resposta do sensor imobilizado com 70 nm com agitação de 60 rpm e testado em suspensão de 
E. coli a 1,5×103 UFC/mL nos comprimentos de onda de 700 nm. 
 
Observando os gráficos da Figura 42, percebe-se que o sensor de 70 nm foi capaz 
de medir concentrações de E. coli 1,5×103 UFC/mL.  
4.4 TESTES DE SELETIVIDADE PARA A BACTÉRIA E. COLI 
Os sensores foram imobilizados com anticorpos policlonais. Optou-se por não 
utilizar os anticorpos monoclonais, que são muito seletivos, pelo custo elevado. 
O próprio fabricante dos anticorpos policlonais utilizados informa que eles podem 
capturar outras bactérias da mesma espécie da E. coli. Portanto, a fim de verificar a 
capacidade seletiva dos sensores foram realizados testes com as bactérias Enterobacter 
cloacae, Salmonella typhimurium e Bacillus subtilis. Uma bactéria do tipo Gram-positivo 
e duas Gram-negativas, respectivamente. Os resultados dos testes realizados tanto com o 






















TESTE DO SENSOR DE 70 NM DE OURO NO SETUP 2
PROTOCOLO II - E. coli. 1,5×103 UFC/mL






Na Figura 43, três sensores imobilizados com anticorpo da bactéria E. coli foram 
testados com suspensões da bactéria Enterobacter cloacae com uma concentração de 
1,5 x 108 UFC/mL. Os gráficos mostram os resultados de cada sensor imobilizado 
dividido pela resposta do sensor de referência. Observa-se que, nos três casos, para um 
período de tempo maior que 40 min, os sensores não apresentaram nenhuma tendência 
comprovando que o anticorpo usado não captura este tipo de bactéria, nem mesmo em 
alta concentração. 
Figura 43 – Sensores de 70 nm imobilizados com anticorpos de E. coli pelo protocolo II, testados no setup 1 
e mergulhados em suspensão de Enterobacter cloacae 1,5×108 UFC/mL. Cada gráfico é o resultado da 
leitura do sensor imobilizado dividido pelo sensor de referência. 
Na Figura 44, o sensor de 70 nm imobilizado com anticorpo da bactéria E. coli foi 
testado em suspensões da bactéria Salmonella typhimurium com uma concentração de 
1,5×108 UFC/mL. Os gráficos mostram os resultados para dois comprimentos de onda 
diferentes, 600 e 845 nm. Observa-se que, neste caso, o sensor detectou a presença de 
uma bactéria diferente da E. coli, o que é indesejável, mesmo para uma alta concentração. 
Na Figura 45, o sensor de 70 nm imobilizado com anticorpo da bactéria E. coli foi 
testado com soluções da bactéria Bacillus subtilis com uma concentração de 
1,5×108 UFC/mL. Os gráficos mostram os resultados para dois comprimentos de onda 
diferentes, 600 e 800 nm. Observa-se que, neste caso, o sensor não apresentou nenhuma 
tendência comprovando que os anticorpos não capturam este tipo de bactéria, nem mesmo 




























TESTE DO SENSOR COM 70 NM DE OURO NO SETUP 1
PROTOCOLO II - Enterobacter cloacae 1,5×108 UFC/mL






Figura 44 – Sensor de 70 nm imobilizado com anticorpos de E. coli pelo protocolo II, testado no setup 2 e 
mergulhado em suspensão de Salmonella typhimurium 1,5×108 UFC/mL. 
Figura 45 – Sensor de 70 nm imobilizado com anticorpos de E. coli pelo protocolo II e mergulhado em 
suspensão de Bacillus subtilis 1,5×108 UFC/mL. 
4.5 ÁREA DE COBERTURA POR MICROSCOPIA ÓPTICA 
A estimativa da área de cobertura dos sensores pelas bactérias foi obtida através da 
metodologia descrita no item 3.8.1. 
A Figura 46 mostra os resultados obtidos por Microscopia Óptica da adesão das 
bactérias sobre a superfície do sensor imobilizado com o Protocolo I após imersão em 
suspensão com concentração de 1,5×108 UFC/mL de E. coli. O percentual de cobertura 

























TESTE DO SENSOR COM 70 NM DE OURO NO  SETUP 2 
PORTOCOLO II - Salmonella typhimurium 1,5×108 UFC/mL 

























TESTE DO SENSOR COM 70 NM DE OURO NO SETUP 2
PROTOCOLO II - Bacillus subtilis  1,5×108 UFC/mL 







Figura 46 – Resultado da adesão das bactérias E. coli em um filme de 70 nm sobre a superfície do sensor 
usando o Protocolo I após imersão em uma suspensão com concentração de a 1,5×108 UFC/mL. A área de 
cobertura estimada pelo ImageJ foi de 3,6 %. As imagens foram produzidas em Microscópio Óptico e 
ampliada 40 vezes. 
O Protocolo I apresentou baixa adesão das bactérias E. coli sobre a superfície do 
sensor o que foi decisivo para a substituição do Protocolo I pelo II. 
O Protocolo II foi testado inicialmente sobre uma lâmina de vidro contendo um 
filme fino de ouro de 70 nm imobilizado com anticorpos da bactéria. As imagens obtidas 
por Microscopia Óptica da adesão das bactérias sobre a superfície da lâmina de vidro 
imobilizada com o Protocolo II após imersão em suspensão com concentração de 
1,5×108 UFC/mL de E. coli são vistas na Figura 47. 
 
Figura 47 – Imagem de microscópio óptico (com imersão da amostra e ampliada em 100 vezes) da adesão 
das bactérias E. coli em um filme de 70 nm sobre a superfície de uma lâmina imobilizada com o Protocolo 
II após imersão em suspensão com concentração de 1,5×108 UFC/mL. A estimativa da área de cobertura 
foi de 32 %. 
O Protocolo II proporcionou uma melhora na adesão das bactérias com uma 
cobertura de adesão estimada em 32 %. Em testes com os sensores também foi possível 






Figura 48 – Resultado da adesão das bactérias E. coli em um filme de 70 nm sobre a superfície do sensor 
usando o Protocolo II após imersão em uma suspensão com concentração de a 1,5 x 108 UFC/mL. A área 
de cobertura estimada pelo ImageJ foi de 16 %. As imagens foram produzidas em Microscópio Óptico e 
ampliada 40x. 
 
Na Figura 48 observa-se uma maior cobertura de bactérias sobre a fibra nas mesmas 
condições de testes para o protocolo I. Uma estimativa da área de cobertura calculada 
pelo software ImageJ para o Protocolo I foi de 3,6 %, enquanto que para o Protocolo II 
foi de 16 %, ou seja, 4,5 vezes maior. 
4.6 MICROGRAFIAS DA BACTÉRIA SOBRE O SENSOR  
Por possuir dimensão micrométrica, a visualização da bactéria aderida à superfície 
do sensor é possível somente por meio do Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV).  
Mas antes, para a conservação das amostras biológicas dentro da câmara de vácuo foi 
necessária a desidratação das bactérias através da técnica de secagem por Ponto Crítico, 
conforme descrito no item 3.8.2. As imagens obtidas são vistas na Figura 49. 
Na Figura 49 observa-se que as bactérias não estão tão aglomeradas conforme se 
esperava. Isso ocorreu porque o processo de tratamento por Ponto Crítico danificou a 









Figura 49 – Micrografias da bactéria Escherichia coli sobre a superfície do sensor em “U” com 70 nm em 
MEV. a) E. coli vista pelo MEV do PEMM/UFRJ ampliada em 20.000 vezes. b) Medidas do comprimento 
da bactéria no MEV do CENABIO. c) Bactérias aglomeradas sobre a superfície do sensor. Imagens 
produzidas no MEV do CENABIO. d) Filme fino de ouro sobre a superfície do sensor destruído após o 











A proposta deste trabalho foi desenvolver um nanobiossensor a fibra óptica 
revestido com filme fino de ouro para detecção da bactéria Escherichia coli por 
modulação de intensidade da luz como uma solução de resposta rápida, portátil e de baixo 
custo. A fibra óptica plástica foi escolhida por seu baixo custo e pela facilidade de 
manuseio. Optou-se pelo sensor em forma de “U” para permitir o efeito da perda de luz 
na curva e SPR sem a necessidade de remoção da casca. A modulação de intensidade da 
luz foi escolhida por ser a técnica de instrumentação de menor custo de implementação. 
E de acordo com os resultados apresentados, pode-se concluir que:  
 Os filmes com espessuras de até 18 nm apresentaram um comportamento linear para 
toda a faixa de 1,33 a 1,39, equivalente ao sensor sem filme, porém, eles reduziram 
a sensibilidade do sensor uma vez que formam uma camada translúcida impedindo a 
refração de boa parte da luz para o meio externo; 
 Os filmes com espessuras acima de 70 nm apresentaram um comportamento linear 
em uma faixa mais estreita, de 1,33 a 1,38, e uma resposta diretamente proporcional 
ao índice de refração; 
 Os filmes com espessuras de 30 e 50 nm apresentaram um comportamento não linear 
para a faixa de interesse e pouco sensível à variação do índice de refração, portanto, 
não são configurações úteis para esse tipo de aplicação.  
 O protocolo de imobilização II é 4,5 vezes mais eficiente que o protocolo I, o que 
sugere que as concentrações dos reagentes EDAC e NHS são fatores preponderantes 
no processo de imobilização. 
 O setup 1 não apresentou sensibilidade suficiente para medir concentrações menores 
que 1,5×106 UFC/mL de bactérias; 
 O setup 2 com o sensor de 70 nm foi capaz de medir uma concentração de 
1,5×103 UFC/mL de bactérias. 
 Testes de seletividade demonstraram que o sensor não captura a bactéria Bacillus 
Subtilis (Gram-Positivas). Contudo, detectou a presença da Salmonella typhimurium 







5.1 TRABALHOS FUTUROS 
A fim de dar continuidade a este trabalho e aperfeiçoar a tecnologia, sugere-se 
adotar as seguintes ações: 
 Desenvolver um setup portátil, mais sensível, com suporte para dois sensores, com 
um LED de comprimento de onda mais adequado; 
  Testar anticorpos monoclonais nos protocolos de imobilização; 
 Com objetivo de aumentar ainda mais a área de cobertura, novos protocolos de 
imobilização podem ser testados. 
 Estudar a possibilidade de correlacionar a taxa de variação da tensão de saída com 
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